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Facendo seguito alla “Proposta di linee guida su forme Farmaceutiche a 
Rilascio Modificato” elaborata dal Gruppo di Studio Associazione Farmacisti 
dell’Industria/Istituto Superiore della Sanità, è emersa la necessità di approfondire 
alcuni aspetti relativi allo sviluppo di tali forme farmaceutiche. 
Per forma farmaceutica a rilascio modificato si intende un preparato in 
grado di modificare la velocità e/o il tempo e/o il luogo di rilascio del principio attivo, 
allo scopo di raggiungere determinati obiettivi terapeutici, non ottenibili con le forme 
di rilascio convenzionali destinate alla stessa via di somministrazione. Per forme 
farmaceutiche convenzionali si intendono le forme farmaceutiche che determinano 
una pronta liberazione del principio attivo. Si possono distinguere due tipi principali 
di forme farmaceutiche a rilascio modificato: 
1. Forme farmaceutiche a rilascio ritardato o ripetuto: sono quelle che 
rilasciano la dose o una parte (o parti) di essa ad un tempo diverso (diversi) da 
quello immediatamente successivo alla somministrazione. 
2. Forme farmaceutiche a rilascio prolungato: sono quelle dalle quali il 
rilascio del principio attivo è rallentato rispetto alle forme farmaceutiche 
convenzionali destinate alla stessa via ed avviene ad una velocità e per un 
tempo prestabiliti. Esse contengono generalmente una dose di principio attivo 
superiore alle corrispondenti forme farmaceutiche convenzionali e consentono 
una riduzione della frequenza di somministrazione. 
Definizioni quali: forme farmaceutiche ritardo, a rilascio lento, graduale, 
controllato, continuato, programmato, sostenuto, frazionato, dilazionato, differito, 
pulsante e altre simili, devono essere ricondotte alle definizioni sovraesposte. Altre 
forme farmaceutiche classificabili tra quelle a rilascio modificato sono quelle intese 
ad accelerare la liberazione del principio attivo o ad indirizzarla a siti specifici. Il 
razionale di una forma a rilascio modificato può essere diversamente motivato 
secondo il farmaco in esame e la specifica situazione terapeutica. A volte, un 
rilascio modificato può essere necessario semplicemente per ovviare a qualche 
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caratteristica negativa del farmaco stesso (ad esempio, forme gastro-protette o 
forme a rilascio accelerato), oppure per ottenere un’azione localizzata (ad esempio, 
forme a rilascio colonico). In particolare, per quanto riguarda le forme a rilascio 
prolungato, il razionale deve essere basato sulle caratteristiche farmacodinamiche-
farmacocinetiche, in altre parole, sulla cinetica degli effetti del farmaco. 
Sebbene, si possa realizzare una forma a rilascio prolungato anche per una 
nuova identità chimica, è preferibile che il principio attivo sia già noto e ben 
sperimentato, che il suo impiego clinico sia ben consolidato e che sia quindi 
considerato sicuro ed efficace. 
Premesso ciò, sarebbe utile poter dimostrare, mediante l’uso di modelli 
farmacologici clinici (avendo ben presente, peraltro, che la validità di tali modelli può 
essere diversa dal volontario sano al paziente), che la durata d’azione è in relazione 
al mantenimento nel tempo di una certa concentrazione plasmatica. Purtroppo, 
modelli farmacologici-farmacodinamici ben definiti sono disponibili solo per alcuni 
farmaci (procainammide, chinidina, disopiramide, ed altri antiaritmici, teofillina e 
succedanei, alcuni cardiovascolari come i β-bloccanti e gli anticoagulanti). E’ inoltre 
importante verificare se gli effetti collaterali siano in relazione alla presenza di picchi 
di concentrazione plasmatica iniziale e/o all’elevata concentrazione dl farmaco nel 
luogo di somministrazione. Tali evenienze rafforzano il razionale della realizzazione 
di una forma a rilascio prolungato. 
Uno degli scopi delle forme a rilascio prolungato è quello di ottenere una 
migliore compliance attraverso una riduzione del numero di somministrazioni e degli 
effetti collaterali. In particolare, un farmaco è generalmente ritenuto un possibile 
candidato per tali forme quando si verificano una o più delle seguenti condizioni: 
1. Non necessita di presenza di picchi e valli nella concentrazione 
plasmatica per ottenere l’effetto terapeutico; 
2. Non richiede periodi wash-out frequenti e prolungati; 
3. Non è possibile, a causa di uno sfavorevole indice terapeutico, 
prolungarne la durata d’azione semplicemente aumentando la dose. 
Per quanto attiene alle caratteristiche farmacocinetiche del farmaco, queste 
possono ulteriormente rafforzare o, viceversa, impoverire (anche in funzione delle 
possibili combinazioni con le caratteristiche farmacodinamiche) il razionale sviluppo 
di forme farmaceutiche a rilascio prolungato. Ad esempio, farmaci con un’emivita 
plasmatica breve (3-4 ore), beneficiano della somministrazione di una forma 
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farmaceutica a rilascio prolungato, specie se la breve emivita è associata ad un 
basso indice terapeutico. D’altra parte, un indice terapeutico basso pone il problema 
della pericolosità di un eventuale “dose dumping”, il verificarsi del quale va quindi 
impedito. Un'emivita molto breve può rendere arduo, da un punto di vista 
tecnologico, il ricorso ad una forma di rilascio prolungato a causa dell’elevata 
quantità di farmaco da veicolare. Anche farmaci ad emivita lunga possono essere 
razionalmente somministrati in forme di rilascio prolungato allo scopo di ridurne gli 
effetti collaterali. Altri aspetti farmacocinetici quali la linearità della cinetica, il profilo 
metabolico e la vie di eliminazione, l’influenza dei ritmi circadiani, vanno 
attentamente considerati in relazione alle possibili differenze rispetto alle 
somministrazioni convenzionali. 
Le considerazioni fin qui esposte permettono di decidere se, per quanto 
riguarda gli aspetti farmacocinetici e farmacodinamici, un farmaco presenti i requisiti 
adatti per essere sviluppato in una forma farmaceutica a rilascio prolungato che 
possieda il profilo di efficacia e di sicurezza voluto. Al fine di ottenere un risultato il 
più aderente possibile a quanto previsto dal progetto, occorre applicare un 
approccio integrato tra diverse discipline, quali la tecnica farmaceutica, la fisica 
farmaceutica e la biofarmaceutica. La scelta della forma farmaceutica e delle sue 
caratteristiche saranno condizionate da un certo numero di fattori, quali la quantità 
di farmaco per unità di dosaggio, la solubilità del principio attivo, l’eventuale 
presenza di finestre di assorbimento ed il tipo di cinetica di assorbimento necessario 
per soddisfare un determinato obiettivo terapeutico. La quantità di farmaco per unità 
di dosaggio può rappresentare un fattore condizionante nella scelta della  forma 
farmaceutica: una dose elevata preclude, ad esempio, l’impiego di forme 
multiparticellari che possono portare ad un volume apparente molto elevato.  
Un farmaco scarsamente solubile dovrà essere formulato in modo tale che il 
controllo della velocità di rilascio non sia condizionato dalla variabilità di 
caratteristiche fisiche come la granulometria, l’area superficiale e la forma cristallina. 
Secondo quanto prima ricordato, con una forma farmaceutica a rilascio modificato ci 
si propone di controllare la cessione del principio attivo rispetto al tempo e/o allo 
spazio. Il controllo rispetto al tempo si riferisce al momento ed alla velocità della 
cessione, mentre il controllo dello spazio si riferisce al sito (apparato, organo, 
tessuto, recettore) in cui il farmaco dovrebbe essere rilasciato. Attualmente, forme 
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farmaceutiche che rispondono ad entrambe i requisiti, non sono di facile 
realizzazione e alternativamente, nella maggior parte dei casi, sono in grado di: 
1) Rilasciare il farmaco ad una velocità predeterminata e per un periodo di 
tempo definito senza alcun controllo sul sito di rilascio del farmaco, oppure, 
2) Portarlo in determinato distretto dell’organismo, con minori possibilità di 
controllo della cinetica di rilascio. 
Una classificazione delle forme farmaceutiche a cessione modificata può 
essere fornita secondo criteri diversi quali la via di somministrazione (ad esempio 
orale, oculare, parenterale, etc.), il tipo di cessione (ad esempio ritardata, lenta, 
prolungata), il meccanismo di cessione (ad esempio diffusione, dissoluzione, 
erosione, etc.), il tipo di sistema tecnologico (ad esempio matrice monolitica, 
reservoir, etc.). 
La classificazione che segue riguarda particolarmente le forme 
farmaceutiche a rilascio prolungato e si basa sull’ultimo criterio sopra esposto, che 
si riferisce all’aspetto tecnologico. 
 
I.1.1 SISTEMI RESERVOIR 
 
Definiti anche “sistemi a membrana”, sono costituiti da un deposito di 
farmaco circondato da una membrana polimerica insolubile, che costituisce 
l’elemento di controllo del rilascio. Il meccanismo che regola il rilascio è la diffusione 
che può presentare aspetti diversi secondo le caratteristiche della membrana. 
Generalmente, la membrana è costituita da un polimero con caratteristiche 
idrofobiche e può essere porosa o non porosa. Nel caso di una membrana non 
porosa, il farmaco deve disciogliersi nel polimero e quindi diffondere nella 
membrana stessa per raggiungere il fluido esterno in cui si trova immerso il sistema. 
Nel caso di una membrana porosa, il principio attivo deve disciogliersi e diffondere 
nel mezzo di dissoluzione che riempie i pori. Esiste anche il caso di una membrana 
non porosa, ma costituita da un polimero idrofilo insolubile. In questo caso, la 
diffusione avviene negli spazi liberi tra le catene del polimero in funzione delle 
dimensioni molecolari o attraverso un processo di dissoluzione nel polimero stesso. 
La legge fisica che descrive il processo di diffusione in un sistema di questo tipo, è 
derivata dalla legge di Fick: i fattori determinanti sono rappresentati dalla 
permeabilità della membrana e dalla geometria del sistema. Teoricamente, questi 
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sistemi danno luogo ad un rilascio a velocità costante, cioè mostrano una cinetica di 
ordine zero; nella pratica esistono, tuttavia, dei fenomeni iniziali transienti di breve 
durata che causano un rilascio in condizioni non-stazionarie. Uno è il cosiddetto 
“burst effect”, che consiste in un rilascio iniziale a velocità maggiore di quella 
stazionaria, che si verifica quando la membrana, nella fase iniziale del rilascio, 
contiene una concentrazione di farmaco maggiore di quella corrispondente allo 
stato stazionario. Il fenomeno opposto è rappresentato dal “lag time” (tempo di 
latenza), che consiste in un rilascio iniziale a velocità minore di quella stazionaria, 
che si verifica quando la membrana, nella fase iniziale del rilascio, contiene una 
concentrazione di farmaco minore di quella corrispondente allo stato stazionario. 
Nel campo delle preparazioni orali i sistemi reservoir possono essere sia del tipo ad 
unità singola che ad unità multiple. Esempi sono rappresentati da compresse, 
granuli rivestiti e microcapsule. I principali materiali impiegati hanno di solito natura 
idrofoba quali l’etilcellulosa, l’idrossipropilcellulosa, i polimeri dell’acido acrilico e 
metacrilico, le cere, i derivati insolubili dell’etilcellulosa, il copolimero di etilene con 
vinile acetato e i derivati siliconici. 
 
I.1.2 SISTEMI A MATRICE INERTE 
 
Definiti anche sistemi “monolitici”, sono sistemi in cui il farmaco è 
intimamente mescolato con un polimero inerte, vale a dire che non interagisce con i 
fluidi biologici. Le proprietà e la struttura del polimero controllano la cessione del 
farmaco, che avviene per diffusione. In funzione delle caratteristiche del farmaco e 
del polimero, si possono distinguere due tipi fondamentali di sistemi monolitici e 
precisamente: 
Matrici omogenee, nelle quali il farmaco è disperso nel polimero ed il rilascio 
avviene per diffusione attraverso i segmenti del polimero stesso (i pori che si 
formano non sono interconnessi). 
Matrici eterogenee, in cui il farmaco è disperso nel polimero, ma in questo 
caso le catene polimeriche sono circondate da un reticolo di canali e il farmaco è 
rilasciato in seguito a dissoluzione e diffusione nel mezzo che riempie i pori (i pori 
che si formano sono interconnessi). I materiali impiegati nella preparazione di 
queste matrici sono rappresentati prevalentemente da polimeri inerti (insolubili) e da 
sostanze lipofile. I primi comprendono polimeri quali il polivinilcloruro, il polietilene, 
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l’etilcellulosa e le resine acriliche. Tra le sostanze grasse si usano la cera carnauba, 
l’olio di ricino idrogenato, la tristearina. Il metodo più comunemente usato per la 
preparazione delle matrici inerti si basa sulla miscelazione fisica del farmaco con il 
materiale polimerico, cui segue una fase di compressione o di estrusione. 
 
I.1.3 SISTEMI A MATRICE RIGONFIABILE 
 
Sono sistemi omogenei o eterogenei in cui il farmaco è disperso in un 
polimero idrofilo rigonfiabile. Il rilascio del farmaco è funzione delle peculiari 
caratteristiche del polimero e avviene per diffusione attraverso lo strato gelificato 
che si forma a contatto con i fluidi biologici. A contatto con acqua questi polimeri 
subiscono un cambiamento delle loro proprietà che si manifesta con un 
rigonfiamento dovuto al rilassamento delle catene polimeriche. La velocità del 
rilascio è generalmente non costante, in quanto influenzata da parametri quali: la 
velocità di penetrazione del solvente, quella di diffusione del farmaco e dalle 
caratteristiche di dissoluzione del polimero. I materiali impiegati in questi sistemi 
sono polimeri idrofili, sia naturali, sia sintetici, quali le gomme, i derivati della 
cellulosa, i polivinilalcoli ed i poliidrossialchilmetacrilati. 
 
 
I.1.4 SISTEMI OSMOTICI 
 
Sono sistemi in cui la pressione osmotica agisce come “driving force” per 
l’ottenimento di un rilascio a velocità costante, quando sono mantenuti costanti 
alcuni parametri del sistema. Il sistema prevede il rivestimento di un nucleo 
contenente il farmaco ed un agente osmoticamente attivo (lo stesso farmaco o altro) 
con una membrana semipermeabile. Tale membrana ha la proprietà di lasciare 
liberamente diffondere l’acqua ma non il farmaco. La stessa membrana deve essere 
provvista di un orifizio di dimensioni opportune. Quando il sistema è posto in acqua 
o nei fluidi biologici questi diffondono attraverso la membrana nell’interno del 
sistema a causa della differenza di pressione osmotica tra interno ed esterno. La 
pressione idrostatica, che viene a formarsi  all’interno del sistema, determina la 
fuoriuscita a velocità costante di un pari volume di soluzione o sospensione del 
farmaco attraverso l’orifizio. 
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I parametri che determinano la cinetica di rilascio sono rappresentati dalle 
caratteristiche della membrana di rivestimento (permeabilità, spessore, area 
esposta) e dell’agente osmotico. Le dimensioni dell’orifizio devono essere 
ottimizzate per minimizzare la pressione idrostatica, mantenendo tuttavia  
trascurabile la diffusione del farmaco attraverso l’orifizio stesso. Essendo questo 
sistema esclusivamente basato sulla pressione osmotica, presenta il vantaggio di 
una completa indipendenza da fattori quali il pH e le condizioni idrodinamiche. 
L’elemento fondamentale per la realizzazione di questo sistema è la membrana 
semipermeabile, che è comunemente costituita da esteri della cellulosa (cellulosa 
acetato e butirrato). 
 
I.1.5 SISTEMI A SCAMBIO IONICO 
 
Sono sistemi basati sull’impiego di resine costituite da polimeri insolubili 
reticolati contenenti, in posizioni ripetute della catena, gruppi ionici in grado di 
formare sali. Queste resine vengono fatte reagire con farmaci ionici ponendo la 
resina a contatto con il farmaco, generalmente in soluzione, ottenendo un 
complesso. Il rilascio del farmaco dal sistema avviene per effetto di un scambio 
ionico dipendente principalmente dal pH e dalla concentrazione ionica del mezzo di 
dissoluzione. La velocità di rilascio del farmaco è anche determinata dalla sua 
diffusione attraverso il polimero ed è, quindi, funzione delle caratteristiche della 
resina polimerica (grado di reticolazione). Un ulteriore intervento per il controllo del 
rilascio è costituito dal rivestimento del complesso farmaco-resina con un polimero. 
In tal caso, il meccanismo di rilascio del farmaco è di tipo misto. 
 
 
I.2 MECCANISMO DI RILASCIO DI FARMACI DA 
SISTEMI MONOLITICI 
 
La velocità di rilascio di un farmaco disciolto o disperso in un film o 
compressa di polimero dipende fortemente dalla natura dei processi di diffusione e 




I.2.1 SISTEMI A CONTROLLO DIFFUSIVO 
 
Una specie disciolta diffonderà fuori da una matrice secondo la legge della 
diffusione di Fick se non c’è interazione attiva con l’ambiente esterno. In tal caso, il 
gradiente di concentrazione nella matrice decresce nel tempo, causando una 
riduzione progressiva della velocità di rilascio, cioè, della pendenza della curva della 
frazione di farmaco rilasciata rispetto al tempo. 
 
I.2.2 SISTEMI CONTROLLATI DAL RIGONFIAMENTO DEL 
POLIMERO 
 
I polimeri vetrosi idrofili, posti a contatto con un ambiente acquoso sono 
caratterizzati da un significativo rigonfiamento. L’assorbimento di acqua, dovuto ad 
un effetto osmotico, causa sforzi nel polimero, il cui rilassamento porta ad un 
rigonfiamento del sistema. Si forma un fronte avanzante, costituito dal confine tra il 
polimero ancora allo stato vetroso ed il polimero rigonfiato (Sarti et al. 1980, 1984, 
Thomas et al. 1981). Si può avere una cinetica di rilascio di ordine zero se il 
polimero rigonfia a velocità costante e se la diffusione delle molecole di soluto è 
rapida rispetto alla velocità di rigonfiamento. 
 
I.2.3 CASI INTERMEDI 
 
Vi sono casi intermedi in cui possono essere importanti sia la diffusione che 
il rigonfiamento durante il processo di rilascio del farmaco. La velocità di 
avanzamento del fronte di rigonfiamento (υ), la conduttanza diffusiva (D), e lo 
spessore dello strato rigonfiato ad un dato tempo (δ) sono stati usati (Hopfenberg et 
al. 1981) per definire un conveniente parametro adimensionale, α: 
 
α = D/[δυ] 
 
Tale parametro misura contributi relativi della diffusione del soluto e della 
velocità di assorbimento dell’acqua alla velocità complessiva di rilascio. 
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E’ stato mostrato (Peppas et al. 1983, Davidson III et al. 1986) che due 
parametri adimensionali dovrebbero essere usati per prevedere il comportamento di 
questi sistemi per ciò che concerne il rilascio. Questi sono il numero dell’interfaccia 
di rigonfiamento, SW = 1/α, ed il numero diffusionale di Deborah, De = λ/θ, dove λ è 
il tempo caratteristico di rilassamento del polimero e θ è il tempo caratteristico per la 
diffusione dell’acqua nel polimero, che si esprime come: θ = L2/DW , dove L è una 
lunghezza caratteristica di diffusione e DW è il coefficiente di diffusione dell’acqua 
nel polimero. Ci si dovrebbe aspettare un rilascio di ordine zero se si verificano 
contemporaneamente le condizioni: SW<<1 e De=1. 
 
I.2.4 SISTEMI CONTROLLATI DAL RIGONFIAMENTO E DALLA 
DISSOLUZIONE DEL POLIMERO 
 
I polimeri idrofili termoplastici si sciolgono in acqua. Un netto fronte 
avanzante divide il nucleo della matrice, non ancora penetrato dall’acqua, 
dall’involucro esterno rigonfiato e in corso di dissoluzione, quando una compressa 
polimerica viene messa a contatto con il substrato biologico. Una volta che le 
condizioni idrodinamiche esterne sono state definite, si raggiunge uno stato 
stazionario, in cui la velocità di penetrazione dell’acqua, υ, e la velocità di 
dissoluzione del polimero, s, raggiungono lo stesso valore costante, dopo un 
intervallo di tempo, tQ, chiamato “tempo di rigonfiamento” (Ueberreiter 1968). Un 
modello di dissoluzione, proposto da Lee e Peppas (Lee et al. 1987), prevede una 
dipendenza lineare iniziale dello spessore dello strato rigonfiato, δ, della radice 
quadrata del tempo. Tale comportamento persiste fino al raggiungimento di uno 
stato pseudo-stazionario. In effetti, per tempi più lunghi di tQ lo strato rigonfiato 
raggiunge uno spessore costante e si muove a velocità costante verso l’interno 
della compressa.  
Nello schema qui di seguito riportato è mostrato il profilo della 
concentrazione del polimero nello stato superficiale:  
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La velocità di dissoluzione dipende dalle condizioni idrodinamiche, dalla 
temperatura, dal peso molecolare del polimero e dal suo grado di cristallinità. Si è 
trovato che nei polimeri semicristallini la cristallizzazione e la dissoluzione 
avvengono in modo simile. In un grafico in funzione della temperatura, sia la 
velocità di dissoluzione che quella di cristallizzazione mostrano un massimo. 
Entrambe tali velocità diminuiscono all’aumentare del peso molecolare del polimero. 
Una velocità di rilascio di ordine zero si può aspettare solo se α>1 e la 
velocità di dissoluzione è costante nel tempo. Possono essere identificati due 
diversi stadi della dissoluzione: 
1. Il periodo iniziale, o tempo di rigonfiamento. 
2. Le condizioni di stato stazionario. 
Durante il primo stadio lo spessore superficiale in dissoluzione e la velocità 
di dissoluzione non sono costanti. In questo stadio, il parametro α dipende dal 
tempo e, per misurarlo, dovrebbero essere utilizzate una conduttanza diffusiva, D/δ, 
e una velocità di penetrazione dell’acqua, υ, dipendenti dal tempo. Invece, in 
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condizioni di stato stazionario, la conduttanza diffusiva e la velocità di dissoluzione 
del polimero sono costanti. 
Di conseguenza, durante il primo stadio del processo la velocità di rilascio 
può essere una funzione del tempo, in quanto α varia nel tempo in tale stadio. 
Invece, nel secondo stadio, nello strato superficiale esterno si sviluppa un profilo di 
concentrazione del farmaco indipendente dal tempo e si ha una velocità di rilascio 
costante, determinata dalla velocità del fronte dell’acqua penetrante, o dalla velocità 
di avanzamento dell’interfaccia tra il mezzo di dissoluzione e lo strato superficiale 
esterno della matrice, in quanto queste velocità sono uguali. In effetti, secondo un 
modello proposto da Harland ed al. (1988) la frazione di farmaco rilasciato, Mt/M∞ , 
è espressa dalla seguente equazione: 
Mt/M∞= K1 t 1/2 + K2 t.  
Per tempi corrispondenti al primo stadio la Mt/M∞(t) è una curva, mentre 
essa tende ad una retta per tempi tendenti al secondo stadio. 
 
 
I.3 IMPIEGHI FARMACEUTICI DEL CHITOSANO 
 
Polimeri naturali, come cellulosa, amido, alginato, chitina e i loro derivati 
sono eccipienti biodegradabili e a bassa tossicità ampiamente usati nelle 
formulazioni farmaceutiche. La chitina è uno dei polisaccaridi più abbondanti in 
natura, seconda solo alla cellulosa. Infatti rappresenta circa il 70% della 
componente organica dell'esoscheletro di crostacei (aragosta, gamberetto, 
granchio), insetti e funghi (Aspergillus niger, Mucor rouxii). La chitina (1,4-2-
acetamido-2-deossi-β-D-glucano) è un biopolimero policationico con struttura molto 
simile alla cellulosa: la glucosamina, legata mediante legami glicosidici β-1,4-, è 
l'unità monomerica della catena lineare zuccherina, che presenta un alto grado di N-
acetilazione. 
Il derivato principale della chitina è il chitosano (1,4-2-amino-2-deossi-β-D-
glucano) ed è il prodotto di N-deacetilazione che si ottiene industrialmente per 
trattamento alcalino della chitina. I due polimeri vengono poi separati in base alla 
differente solubilità: il chitosano è insolubile in acqua, ma solubile in soluzioni 
acquose debolmente acide. Il grande interesse per il chitosano è dovuto alle sue 
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proprietà di biocompatibilità, biodegradabilità, non tossicità e alla sua attività 
biologica intrinseca. Infatti in biomedicina è stato studiato per l'azione 
ipocolesterolemizzante, per le proprietà curative di piaghe e ferite e per le azioni di 
antiacido e antiulcera. Inoltre, la sua capacità di formare forti legami elettrostatici 
con la maggior parte delle cellule di mammiferi ha suggerito usi potenziali come 
emostatico e spermicida (Felt et al., 1998). Negli ultimi anni il chitosano è stato 
studiato dall'industria farmaceutica per sistemi a rilascio controllato e, in particolare, 
per lo sviluppo di sistemi mucoadesivi. Infatti il chitosano presenta due requisiti 
essenziali per la mucoadesione: gruppi polari (ossidrilici e amminici) e catene lineari 
sufficientemente flessibili. Studi di bioadesione sono stati condotti da Park e 
Robinson (1984) che hanno suddiviso i polimeri bioadesivi in tre grandi categorie: 1) 
Polimeri che diventano bioadesivi a contatto con l'acqua, 2) Polimeri che aderiscono 
mediante interazioni non specifiche di natura elettrostatica, come legami ad 
idrogeno e forze idrofobiche, 3) Polimeri che si legano a siti recettoriali specifici sulla 
superficie cellulare. Nel loro studio Park e Robinson hanno testato veicoli polimerici 
neutri, policationici e polianionici ed hanno concluso che questi ultimi sono meno 
tossici e più bioadesivi. Peppas e Burim (1985) hanno elencato le caratteristiche 
necessarie per la mucoadesione: 1) Gruppi in grado di formare forti legami ad 
idrogeno, come -OH e -COOH, 2) Forti cariche negative, 3) Elevato peso 
molecolare, 4) Sufficiente flessibilità delle catene polimeriche, 5) Proprietà di 
energia superficiale che favoriscono l'interpolazione con il muco. I primi due aspetti 
non devono essere generalizzati. Infatti idrogeli con carica positiva possono 
generare forze addizionali di attrazione elettrostatica con la superficie mucosale. Più 
recentemente Lehr et al. (1992) hanno testato le proprietà mucoadesive di vari 
polimeri cationici, neutri e anionici, misurando la forza di distacco dei polimeri dalla 
mucosa intestinale di maiale e mediante test di wash-off in tre mezzi diversi: 
soluzione salina isotonica, fluido gastrico e intestinale artificiali. 
Questi risultati hanno permesso di definire la mucoadesione come 
l'interazione tra due polimeri idratati, o idrogeli (polimero e muco), in equilibrio con 
una terza fase liquida. Anche se in questo studio in vitro il policarbophil risulta 
essere il polimero con migliori proprietà mucoadesive, polimeri cationici ad alto peso 
molecolare, come il chitosano, sembrano essere interessanti, in quanto le proprietà 
di mucoadesione possono essere aumentate in ambiente neutro o debolmente 
alcalino, come nel caso del fluido lacrimale. Hassan e Gallo (1989 e 1990) e Lehr et 
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al. (1992) hanno dimostrato che il policatione chitosano interagisce 
elettrostaticamente con le cariche negative degli strati di muco. Infatti la mucina, 
componente mucosale responsabile della struttura gelificata del muco, possiede 
come unità fondamentale una glicoproteina in cui le catene laterali zuccherine 
rappresentano circa il 70% in peso della molecola stessa. I terminali della maggior 
parte delle catene contengono residui di acido sialico che, avendo un pKa di 2,6, 
sono caricati negativamente in condizioni fisiologiche. Una volta avvenuta l'adesione 
mediante interazione elettrostatica, le catene cationiche flessibili del chitosano si 
interpenetrano facilmente con la configurazione a random-coil della mucina. 
In commercio esistono tipi di chitosano che differiscono per peso 
molecolare ( PM), grado di deacetilazione (DD) e tipo di salificazione. PM e DD 
sono caratteristiche che influenzano molto le proprietà delle formulazioni a base di 




I.4 DERIVATI DEL CHITOSANO 
 
Il gruppo amminico primario presente in posizione 2 di ogni unità 
monomerica è stato funzionalizzato per ottenere in modo semplice diversi derivati 
del chitosano. In questo modo, potrebbe essere possibile ottimizzare le proprietà del 
chitosano per raggiungere determinati obiettivi e per risolvere specifiche 
problematiche farmaceutico-tecnologiche. Uno di questi problemi riguarda, ad 
esempio, la somministrazione orale di farmaci proteici o peptidici. Recentemente 
sono stati condotti numerosi studi che hanno impiegato il chitosano ed i suoi 
derivati, per le loro proprietà di promozione dell’assorbimento, ma anche per la loro 
capacità di inibire gli enzimi proteolitici, e per le loro caratteristiche mucoadesive. 
Nonostante il chitosano sia considerato un polimero molto promettente per il suo 
effetto di promozione dell’assorbimento, il suo impiego biofarmaceutico presenta dei 
problemi, in quanto ha un pKa di 5.6 e quindi è solubile soltanto in soluzioni acide 
con pH inferiori a 6.0. Al pH fisiologico (7.4), il chitosano è insolubile e quindi meno 
efficace. Per questo motivo sono stati sintetizzati diversi derivati del chitosano, che 
sono solubili in un intervallo di pH più ampio. Alcuni esempi sono N-
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carbossimetilchitosano (Muzzarelli et al. 1982, Thanou et al., 2001) e N-
trimetilchitosano cloruro (Le Dung et al., 1994, Sieval et al., 1998). 
 
I.4.1 N-TRIMETILCHITOSANO CLORURO  
 
L’ N-trimetilchitosano cloruro (TMC) si è rivelato di particolare interesse per 
la sua struttura ben definita, per le sue caratteristiche di solubilità e per la sua 
semplicità di preparazione. Mostra infatti buona solubilità in acqua in un ampio 
intervallo di valori di pH, e ha dimostrato di possedere capacità di promozione di 
assorbimento attraverso le cellule epiteliali intestinali, come evidenziato da Kotzè et 
al. (1997). Inoltre gli stessi autori hanno dimostrato che TMC è un promotore 
dell’assorbimento di composti idrofili di grandi dimensioni molecolari, specialmente a 
valori di pH neutri o alcalini (Kotzè et al., 1999), valori ai quali i normali sali di 
chitosano non mostrano tale comportamento. La sintesi di TMC è descritta da Le 
Dung et al. (1994), nel loro lavoro hanno ottenuto un TMC con grado di 
quaternarizzazione dei gruppi amminici del 53%, per mezzo di una reazione 
effettuata in un unico passaggio. Sieval et al. (1998), partendo da questa metodica 
di preparazione, hanno ottenuto TMC con differenti gradi di quaternarizzazione. Con 
piccole modifiche nel metodo di preparazione, ed effettuando la reazione in più 
passaggi, è stato possibile ottenere un grado di quaternarizzazione del gruppo 
amminico più elevato. Si pensa che il grado di quaternarizzazione influisca molto 
sulla proprietà di TMC di promuovere l’assorbimento e che questa aumenti 
all’aumentare del grado di quaternarizzazione. Sono stati effettuati degli studi al fine 
di aumentare il grado di quaternarizzazione del polimero (Hamman e Kotzè, 2001), 
ed è stato dimostrato che si ottiene tale effetto aumentando il numero dei passaggi 
di metilazione con metil ioduro nel procedimento di sintesi. Questo procedimento 
risultava particolarmente efficace quando veniva usata una base forte come NaOH. 
Non è possibile ottenere una completa quaternarizzazione del chitosano a causa 
della presenza di alcuni gruppi N-acetilici sul polimero, ed inoltre sono possibili 
effetti di ingombro sterico da parte dei gruppi metilici attaccati sui gruppi amminici di 
unità di ripetizione adiacenti. L’utilizzo di NaOH può causare però una parziale 
degradazione del polimero, e, per evitare questo problema, sono state usate basi 
organiche come la dimetilammino piridina; in questo caso è stato ottenuto però un 
grado di quaternarizzazione piuttosto basso. Per ottenere un elevato grado di 
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quaternarizzazione e minima degradazione del polimero è stata utilizzata una 
combinazione di NaOH e di dimetilammino piridina, ma è stato ottenuto un grado di 
quaternarizzazione significativamente più basso rispetto a quello ottenuto con 
NaOH da solo, e non è stata ottenuta una diminuzione nella degradazione del 
polimero di partenza. Risulta quindi evidente da questi studi che è necessario 
l’utilizzo di NaOH per ottenere una metilazione esauriente e che quindi è inevitabile 
una parziale degradazione del polimero. 
In un recente lavoro, Thanou et al. (2000), hanno studiato l’effetto di 
promozione di assorbimento in vitro ed in vivo del farmaco peptidico buserelina da 
parte di TMC con diverso grado di quaternarizzazione (TMC40, avente un grado di 
quaternarizzazione del 39% e TMC60, avente un grado di quaternarizzazione del 
63%). L’effetto di promozione dell’assorbimento è stato studiato in vitro su 
monostrati di cellule Caco-2. Entrambi i TMC fanno aumentare significativamente il 
trasporto di buserelina; tuttavia TMC60 sembra aumentare maggiormente il 
trasporto del peptide rispetto a TMC40. 
Sono stati anche effettuati studi in vivo, su ratti Wistar, dell’effetto di 
promozione dell’assorbimento di buserelina da parte di TMC. Il farmaco è stato 
somministrato per endovena e per iniezione intraduodenale. I dati di concentrazione 
di buserelina dopo iniezione endovenosa sono stati analizzati con il modello 
bicompartimentale. Questi dati sono stati confrontati con i dati riportati in letteratura 
ottenuti con il maiale. Dal confronto si evince che esiste una buona correlazione tra i 
dati ottenuti con il maiale e quelli ottenuti con il ratto. Dopo applicazione 
intraduodenale di buserelina si è osservato un considerevole aumento della 
concentrazione plasmatica del farmaco dopo la co-somministrazione del peptide 
con entrambi i polimeri, e che la buserelina di per sé è scarsamente assorbita. 
Inoltre, in accordo con i dati ottenuti in vitro, TMC60 ha dimostrato un effetto di 
promozione dell’assorbimento intestinale maggiore rispetto al TMC40. E' stato 
determinato anche il profilo di concentrazione del farmaco nel plasma ottenuto 
somministrando il farmaco stesso con il chitosano HCl. In questo caso è stata 
somministrata una sospensione del polimero, infatti, a pH 7.2 il polimero è 
insolubile. La dispersione del chitosano HCl ha mostrato un certo effetto di 
promozione di assorbimento rispetto al riferimento, ma in modo molto minore 
rispetto ai TMC. La carica positiva presente sul chitosano gioca un ruolo 
fondamentale sulla regolazione dell’apertura delle giunzioni strette. Inoltre, il fatto 
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che con TMC60 si ottenga una biodisponibilità maggiore rispetto a TMC40 dimostra 
che il polimero stabilisce una interazione specifica con le cariche negative presenti 
in prossimità delle giunzioni strette. 
 
I.4.2 MONO-N-CARBOSSIMETIL CHITOSANO (CMC) 
 
La sintesi di CMC è stata progettata per raggiungere l’obiettivo di 
promuovere l’assorbimento di macromolecole anioniche. Infatti, quando è stata 
valutata la compatibilità tra TMC e eparina di basso peso molecolare (LMWH, 
polisaccaride anionico), è stata osservata una forte aggregazione con conseguente 
precipitazione. Il CMC è un polimero che presenta proprietà polianfolitiche. In un 
recente lavoro Thanou et al (2001) hanno studiato in vitro ed in vivo l’effetto di 
promozione dell’assorbimento del principio attivo LMWH da parte di CMC attraverso 
l’epitelio intestinale. Gli autori hanno sintetizzato due tipi di CMC a partire da due 
chitosani con una viscosità diversa e quindi con peso molecolare medio diverso: 
HCMC sintetizzato a partire da un chitosano con un alto grado di viscosità e LCMC 
derivante da un chitosano con un basso grado di viscosità. Sono state preparate 
diverse soluzioni contenenti HCMC e LCMC a diversa concentrazione, le soluzioni 
sono state provate su monostrati di cellule Caco-2 per verificare l’effetto di 
promozione di assorbimento esercitato dai polimeri. I dati ottenuti hanno indicato un 
effetto di promozione di assorbimento significativamente maggiore rispetto al 
riferimento con tutti i tipi di CMC e che l’effetto maggiore si ottiene con la soluzione 
di LCMC al 3%, anche se il valore non è significativamente differente da quello 
ottenuto con la concentrazione del 5% (p<0.05). Inoltre, i dati hanno mostrato un 
maggiore effetto di promozione con LCMC piuttosto che con HCMC, probabilmente 
perché l’alta viscosità del polimero impedisce la diffusione di LMWH con 
conseguente diminuzione di quantità di farmaco disponibile per il trasporto 
attraverso il monostrato. Le successive prove in vivo sono state effettuate con la 
formulazione che ha fornito i risultati più promettenti in vitro. 
Le prove in vivo sono state condotte su ratti Wistar, la soluzione è stata 
somministrata per iniezione intraduodenale. LCMC alla concentrazione del 3% 
aumenta la AUC e la Cmax di LMWH di 7 e 5.4 volte rispettivamente; inoltre, in 
presenza del polimero si raggiungono concentrazioni plasmatiche del farmaco molto 
vicine ai livelli terapeutici. La N-mono-carbossimetilazione del chitosano permette 
  21
l’ottenimento di un derivato solubile in acqua a valori di pH neutri ed alcalini. Come 
dimostrano gli esperimenti in vitro su monostrati di cellule Caco-2, CMC è in grado 






Fin dal lavoro di Wichterle e Lim del 1960 su idrogeli di idrossietil 
metacrilato reticolati (HEMA), gli idrogeli hanno ricevuto l’attenzione da parte di 
studiosi di biomateriali per molti anni, anche a causa delle loro caratteristiche di 
idrofilicità e della loro potenziale biocompatibilità. Gli idrogeli sono costituiti da 
polimeri idrofili che possono assorbire acqua da un minimo del 10-20% fino a 
centinaia di volte il loro peso secco. Gli idrogeli possono essere chimicamente 
stabili, oppure possono andare incontro a degradazione fino a sciogliersi. Si 
distinguono geli reversibili o fisici, geli ionotropici e geli permanenti o chimici.  
I geli reversibili o fisici sono costituiti da polimeri i cui reticoli sono assicurati 
da intrecci molecolari, e/o da forze secondarie come legami ionici, legami a 
idrogeno, o forze idrofobiche. Gli idrogeli fisici non sono omogenei, perché la 
presenza di intrecci molecolari, o di domini idrofobi o ionici possono creare delle 
disomogeneità. Possono rappresentare difetti transitori la presenza nel gel di catene 
terminali libere oppure di “loops” (tratti di catene libere tra gli intrecci). I geli 
ionotropici si formano quando un polielettrolita si combina con uno ione multivalente 
di carica opposta, il calcio alginato è un esempio di questo tipo di gel. Quando 
vengono mescolati polielettroliti di carica opposta questi possono formare un gel o 
possono precipitare in modo dipendente dalla concentrazione, dalla forza ionica e 
dal pH della soluzione. I prodotti di questa reticolazione ionica sono conosciuti come 
complessi coacervati o complessi polielettrolitici. Gli idrogeli permanenti o chimici 
sono costituiti da polimeri reticolati per mezzo di legami covalenti. Gli idrogeli 
sintetici di Wichterle e Lim erano basati sulla copolimerizzazione di HEMA con il 
reticolante etilen glicol dimetacrilato (EGDMA). Gli idrogeli chimici possono essere 
prodotti per reticolazione di polimeri solubili in acqua o per trasformazione di 
polimeri idrofobi in idrofili e successiva reticolazione, anche se a volte in questo 
ultimo caso la reticolazione potrebbe non essere necessaria. Per esempio, nel caso 
del poliacrilonitrile (PAN), l’idrolisi dei gruppi nitrilici porta alla formazione di gruppi 
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ammidici e acidi. Se l’idrolisi dei gruppi nitrilici è parziale ed essi rimangono in 
concentrazione sufficiente, questi stabilizzano l’idrogel attraverso la formazione di 
interazioni idrofobiche, dando luogo ad un idrogel fisico. Gli idrogeli reticolati 
raggiungono un equilibrio di rigonfiamento in soluzione acquosa che dipende 
principalmente dalla densità delle reticolazioni (stimata dal peso molecolare della 
catena tra due legami crociati). Anche gli idrogeli chimici presentano delle 
disomogeneità, di solito infatti hanno delle zone che tendono a rigonfiare poco, ad 
alto grado di reticolazione, chiamate “clusters” (grappoli), queste zone si trovano in 
mezzo a zone che tendono a rigonfiare di più, a basso grado di reticolazione. 
Questa disomogeneità può essere dovuta ad una aggregazione idrofoba 
dell’agente reticolante che porta alla formazione dei grappoli. In alcuni casi, in modo 
dipendente dalla composizione del solvente, dalla temperatura e dalla 
concentrazione dei solidi, può avvenire una separazione di fasi con formazione di 
macropori acquosi. Nei geli chimici le catene libere terminali ed i cosiddetti loop 
intracatena rappresentano dei difetti che non contribuiscono all’elasticità del reticolo. 
Esistono diverse specie di strutture macromolecolari che possono dar luogo alla 
formazione di idrogeli fisici o chimici: catene di omopolimeri reticolate o intrecciate, 
copolimeri lineari, copolimeri a blocchi, poliioni-ioni multivalenti, poliioni-poliioni, 
reticoli di catene idrofile stabilizzate da domini idrofobi. Viene utilizzata un ampia 
gamma di composizioni polimeriche per formare gli idrogeli. Le composizioni 
possono essere suddivise in idrogeli di polimeri naturali, di polimeri sintetici e di una 
combinazione delle due classi.  
 
I.5.1 L’ACQUA NEGLI IDROGELI 
 
Quando un idrogel secco inizia ad assorbire acqua, le prime molecole di 
acqua che entrano nell’idrogel andranno ad idratare la parte idrofila del polimero, 
dando luogo ad acqua legata primaria. Quando tutti i gruppi polari sono idratati, le 
catene rigonfiano esponendo i gruppi idrofobi, che interagiscono con l’acqua, dando 
luogo ad acqua idrofobica o acqua legata secondaria. Acqua legata primaria e 
secondaria insieme vengono anche chiamate acqua legata totale. Dopo che i siti 
idrofili ed idrofobi hanno interagito con le molecole d’acqua legata, il reticolo può 
assorbire ancora acqua, a causa della forza osmotica delle catene del reticolo che 
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tende verso la diluizione infinita. Questo rigonfiamento addizionale è contrastato 
dalle reticolazioni covalenti o fisiche, dando luogo ad una forza elastica di reticolo. 
Per questo motivo l’idrogel raggiungerà un livello di rigonfiamento di 
equilibrio. L’acqua che viene assorbita in più rispetto a quella legata viene chiamata 
acqua libera e si pensa che vada a riempire gli spazi tra le catene del reticolo, e/o a 
riempire i macropori. Durante il rigonfiamento, se le catene o le reticolazioni sono 
degradabili, il gel può iniziare a sciogliersi con una velocità che dipende dalla 
composizione. 
 
I.5.2 PORI E PERMEAZIONE ATTRAVERSO IDROGELI 
 
La frazione di volume di acqua e la possibilità che si tratti di acqua legata o 
libera, può determinare l’assorbimento e la diffusione di soluti all’interno dell’idrogel. 
La formazione dei pori può avvenire per separazione di fasi durante la sintesi 
dell’idrogel, o possono esistere come piccoli pori all’interno del reticolo. La 
dimensione dei pori, la distribuzione dimensionale dei pori e le interconnessioni tra 
pori sono fattori importanti per una matrice costituita da un idrogel che spesso sono 
difficilmente quantificabili, e vengono tutti inclusi nel parametro chiamato 
“tortuosità”. La lunghezza effettiva della via di diffusione attraverso una barriera 
costituita da un film di un idrogel è stimabile dallo spessore del film per il rapporto 
tra la frazione del volume dei pori e la tortuosità. Questi fattori sono molto influenzati 
dalla composizione e dalla densità delle reticolazioni nell’idrogel. Le dimensioni dei 
pori vengono stimate in base ad uno studio di permeazione attraverso l’idrogel di 
molecole traccianti di diverso peso molecolare. Le dimensioni e la forma della 
molecola tracciante, le sue caratteristiche di idroflicità e di idrofobicità e la possibilità 
delle molecole di acqua libera di idratare e sciogliere le molecole di soluto sono 
fattori importanti che governano la permeazione di un soluto attraverso un 
particolare idrogel. Il coefficiente di permeazione P, è il prodotto tra il coefficiente di 
ripartizione K, tra l’idrogel e la fase donatrice ed il coefficiente di diffusione 
apparente Dapp. Il coefficiente di diffusione effettivo o apparente di una molecola 
Dapp, è uguale a D0 per il rapporto tra la frazione del volume dei pori per la 
tortuosità, dove D0 è il coefficiente di diffusione in acqua libera ed il rapporto tra la 
frazione del volume dei pori e la tortuosità è sempre <1. Il rilascio di un farmaco 
macromolecolare da un idrogel è controllato dalla frazione del volume dei pori, dalla 
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loro dimensione e dalle loro interconnessioni, dalla dimensione del farmaco e dalla 
forza di interazione tra il polimero ed il farmaco. 
 
I.5.3  POLI(ETILENE OSSIDO) 
 
I polietilene ossidi (PEO) sono una classe di polimeri non ionici lineari ed 
idrosolubili di peso molecolare variabile in un range che va da 100.000 ad 
8.000.000. Sono conosciuti anche con il nome di Polyox. Questi polimeri sono stati 
largamente utilizzati in vari campi quali agricoltura, medicina, industria farmaceutica 
e alimentare, vista la loro solubilità in acqua, l’alto punto di congelamento e la bassa 
tossicità. L’applicazione dei PEO è documentata anche nel campo dei sistemi a 
rilascio controllato; è stato dimostrato che i PEO sono interessanti dal punto di vista 
della progettazione di sistemi a rilascio controllato per la somministrazione orale in 
virtù delle caratteristiche proprietà di rigonfiamento/erosione che variano al variare 
del peso molecolare come dimostrato da Apicella et al. (1993). In questo lavoro si è 
infatti studiato il comportamento di matrici costituite da PEO di peso molecolare di 
600.000 e di 4.000.000 e da miscele dei due tipi di polimero. E’ stata inoltre valutata 
la cinetica di rilascio da matrici contenenti un farmaco modello (etofillina) che 
risultava essere diversa e modulabile nei casi presi in esame. Con l’aumentare del 
peso molecolare del polimero diviene, infatti, predominante l’effetto del 
rigonfiamento rispetto all’effetto dell’erosione, il che porta ad un rilascio non più 
costante come quello ottenuto dal polimero a più basso peso molecolare. E’ stato 
comunque dimostrato che nonostante la velocità di rigonfiamento e di erosione di 
una matrice dipenda principalmente dal peso molecolare del polimero, il 
meccanismo di rilascio da PEO può dipendere da diversi fattori pertinenti al 
farmaco, come ad esempio la diffusività, la solubilità e la dose di carico (Reynolds et 






I.6 TRANSITO ATTRAVERSO IL TRATTO GASTRO-
INTESTINALE 
 
I.6.1 TRANSITO ATTRAVERSO IL TRATTO GASTRO-
INTESTINALE SUPERIORE 
 
Durante il transito verso la valvola ileo-cecale, una forma di dosaggio deve 
passare attraverso l'esofago, lo stomaco e il piccolo intestino. Importanti 
considerazioni in fase di progettazione di un sistema di rilascio per uso orale sono 
sia il periodo di tempo che la forma di rilascio spende in ogni regione gastro-
intestinale, sia se differenti forme di dosaggio si comportano in maniera diversa nel 
loro transito ileo-cecale. Il transito attraverso l'esofago è rapido, spesso meno di 10 
secondi (Fell 1983). Lo svuotamento gastrico è molto variabile, normalmente tra i 
cinque minuti e le due ore, sebbene siano stati registrati tempi più lunghi (Davis et 
al. 1984). Ciò dipende dalla forma di dosaggio e dallo stato fisiologico dello 
stomaco. A digiuno, il complesso mioelettrico di migrazione (MMC) regola l'attività 
dello stomaco e perciò il transito delle forme di dosaggio. Questo è caratterizzato da 
un ciclo di 4 fasi consecutive che si ripete. La fase Ι è un periodo relativamente 
inattivo con qualche rara contrazione. Un numero crescente di contrazioni si ha 
nella fase ΙΙ, che porta alla fase ΙΙΙ, in cui potenti contrazioni peristaltiche aprono il 
piloro e sgombrano lo stomaco da ogni materiale residuo. La fase ΙΙΙ è 
frequentemente chiamata "onda governante". La successiva fase ΙV è un breve 
periodo di transizione tra la potente attività della fase ΙΙΙ e l'inattività della fase Ι. Il 
ciclo si ripete approssimativamente ogni due ore o finché si ingerisce il pasto e lo 
stato di motilità è attivato. In questo stato sono stati osservati due distinti tipi di 
attività: lo stomaco prossimale si rilassa per ricevere il cibo e contrazioni graduali di 
questa regione spostano il contenuto nella parte distale. Le contrazioni peristaltiche 
dello stomaco distale servono a rompere e mescolare i frammenti di cibo e spostarli 
verso lo sfintere pilorico. Lo sfintere pilorico permette ai liquidi e ai piccoli frammenti 
di cibo di uscire, mentre respinge altro materiale per un ulteriore riduzione delle 
dimensioni prima di essere svuotato. Analogamente, i tipi di motilità nel piccolo 
intestino mostrano differenze in condizioni di digiuno o di pasto. 
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Durante il pasto, l'attività del piccolo intestino consiste principalmente in 
contrazioni segmentali, mentre a digiuno il movimento del materiale è governato dai 
modelli di migrazione descritti sopra. In contrasto con lo stomaco, tuttavia, il piccolo 
intestino non distingue tra solidi e liquidi. Sulla base di 201 risultati, il transito è stato 
considerato relativamente costante con il valore di 3 ore ± 1 ora (Davis et al. 
1986).Tuttavia questo valore citato frequentemente, e cioè la media ± l'errore 
standard della media, maschera gli estremi dei valori registrati di 1 e 9 ore e mezza. 
Può essere dimostrato che una forma farmaceutica particellare si disperde 
nel contenuto dello stomaco, fuoriesce gradualmente con la fase liquida, attraversa 
il piccolo intestino ben dispersa, ed entra nel colon come bolo (Hunter et al. 1982). 
Le pellets mostrano una scarsa dispersione nel piccolo intestino. Il vantaggio che si 
trae dalla dispersione nel piccolo intestino dipende dal comportamento delle forme 
multiparticellari alla valvola ileo-cecale. Sebbene ci sia una certa variabilità nello 
svuotamento gastrico di pellets, dipendente dalle dimensioni delle pellets e dalle 
condizioni dello stomaco, essa è più prevedibile e meno estrema di quella incontrata 
con i sistemi a unità singole (Davis et al. 1986). Le unità singole (12.5 mm di 
diametro) somministrate dopo un pasto leggero, hanno un tempo di svuotamento 
gastrico che varia da 60 fino ad oltre 560 minuti (Feely et al. 1989). In volontari a 
digiuno, si è trovato che il tempo di svuotamento gastrico di compresse di 800 mg di 
ibuprofene a rilascio sostenuto variava tra 10 e 16 minuti (Parr et al. 1987), mentre 
in 5 su 8 volontari a stomaco pieno variava tra le 7 e le 12 ore. Nei rimanenti 3 
volontari lo svuotamento gastrico durò circa 4 ore (Borin et al. 1990). 
 
I.6.2 LA VALVOLA ILEO-CECALE 
 
La valvola ileo-cecale separa l'ileo dal cieco ed ha tre funzioni principali:  
1. Regola i movimenti di materiale tra il piccolo intestino e il colon; 
2. Impedisce la diffusione dei batteri da colon all'ileo; 
3. Impedisce il riflusso del contenuto del colon. 
E' stato visto che il transito attraverso la valvola ileo-cecale è indipendente 
dal complesso mioelettrico di migrazione, che raramente raggiunge l'ileo nell'uomo, 
ma è in relazione con la velocità d'accumulo del materiale nell'ileo (Quigley et al. 
1984). Spiller ha studiato il transito attraverso la valvola ieo-cecale (Spiller et al. 
1987) ed ha trovato che 2.5 ore dopo l'ingestione di cibo è regolare e abbastanza 
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rapido, ma nelle condizioni di digiuno è molto più lento e imprevedibile. Sono stati 
descritti due tipi di motilità: contrazioni raggruppate, che sono esplosioni notevoli di 
un'attività ritmica assomigliante all'attività della fase ΙΙΙ della MMC e contrazioni 
prolungate e diffuse, che sono onde peristaltiche molto ampie che si propagano 
rapidamente attraverso l'ileo (Phillips et al. 1988). In diversi studi si è notato una 
stasi di farmaci nella valvola ileo-cecale, che permette il raggruppamento di 
materiale disperso. Marvola riporta periodi di stasi (Marvola et al. 1987) che 
oscillano tra 2 e 20 ore per compresse a matrice non disintegrabile. Sia unità 
multiple (Feely et al. 1985) che compresse (Khosla et al. 1989) si accumulano alla 
valvola ileo-cecale, prima di entrare nel colon. Non è stata trovata nessuna 
connessione tra le dimensioni delle compresse o i movimenti intestinali e il 
passaggio attraverso la valvola ileo-cecale. In uno studio controllato accuratamente, 
non è stato osservato alcun effetto della composizione del pasto sullo spostamento 
delle compresse nel colon (Price et al. 1993). Sujito conclude (Sujito et al. 1990) 
che il tempo di permanenza alla valvola ileo-cecale sia variabile ed indipendente dal 
fatto che la forma di dosaggio sia una compressa non disintegrabile o una forma 
multiparticellare. 
La variabilità del tempo di transito dalla bocca al colon è quindi controllata 
dal tempo di permanenza nello stomaco e alla valvola ileo-cecale. Il secondo 
sembra essere indipendente dal tipo di forma di dosaggio e dalla ingestione del 
pasto, mentre il primo è determinato da questi fattori. 
In base alle prove presentate, la forma multiparticellare come forma di 
rilascio è perciò adatta a produrre un rilascio nel colon prevedibile e riproducibile. 
 
 
I.6.3 TRANSITO ATTRAVERSO IL COLON 
 
Il transito dei farmaci attraverso il colon è lungo e variabile, varia con la 
forma di dosaggio ed è influenzato dalla dieta, dal cibo e dalla malattia. La motilità 
del colon è stata recentemente e ampiamente passata in rassegna (Karaus et al. 
1988, Karaus et al. 1991, Barrow et al. 1991, Sarna et al. 1991). L'attività contrattile 
del colon è stata suddivisa in due tipi principali: contrazioni propulsive o movimenti 
di massa, che sono associati con i movimenti verso il basso intestino del contenuto, 
e contrazioni segmentali, che servono a mescolare il contenuto del lume e che 
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risultano in piccoli movimenti verso il basso intestino. Le contrazioni segmentali, 
prodotte dalla contrazione della muscolatura circolare, predominano; mentre le 
contrazioni propulsive, provocate dalla muscolatura longitudinale, si hanno solo 3-4 
volte al giorno in un individuo normale. Il transito del colon è così caratterizzato da 
piccole esplosioni di attività, seguite da lunghi periodi di stasi (Hardy et al. 1985). Il 
movimento è principalmente verso il basso intestino, sebbene sia stato osservato un 
flusso retrogrado (Halls et al. 1965, Krevsky 1986), ma sembra improbabile che 
possa accadere per lunghe distanze. 
Krevsky (Kresvky et al. 1986) ha mostrato che oltre il 70 % dell'ileo si svuota 
entro 48 ore. Il transito medio dal cieco alla curvatura splenica è stato stimato in 14 
ore (Metcalf et al. 1987). L'immediato effetto del cibo è di aumentare la motilità del 
colon ed è spesso chiamato riflesso gastro-colico. 
L'aumento di motilità raramente porta a spostamenti in avanti del contenuto 
(Jian et al. 1984; Bohemen et al. 1989), ma ne favorisce il mescolamento nel colon 
e perciò può aiutare la diffusione dei farmaci. Una dieta a base di fibre gioca un 
importante ruolo nel determinare la velocità del transito nel colon. E' stato trovato 
che l'influenza sulla velocità dipende dalla natura delle fibre (Barrow et al. 1991, 
Tomlin et al. 1986). Le fibre che possono fermentare aumentano il transito, mentre 
le non fermentabili lo diminuiscono. Ci si potrebbe aspettare che i disturbi del colon, 













I.7 INTRODUZIONE ALLA PARTE SPERIMENTALE 
 
Durante il corso del dottorato sono stati studiati: 1) un sistema per il rilascio 
controllato sito specifico di 5-fluorouracile nel colon discendente, 2) matrici 
preparate per compressione per il rilascio esteso e la somministrazione orale una 
volta al giorno di ossibutinina e 3) un sistema per il rilascio esteso, controllato e 
completo di prednisolone nel tratto gastrointestinale. 
La presente tesi sarà suddivisa in sezioni riguardanti argomenti specifici in 
relazione ad ognuno dei sistemi studiati sopracitati, ed ogni argomento sarà 
suddiviso nelle seguenti sezioni: introduzione, parte sperimentale, discussione dei 




SEZIONE II –PARTE SPERIMENTALE 
 
II.1 MATRICI PER IL RILASCIO CONTROLLATO 





Il 5-fluorouracile (5-FU) è stato per decenni il solo agente 
chemioterapico con attività clinica contro il cancro colorettale (Calabresi et 
al., 1996). La via di somministrazione più usata è quella intravenosa a causa 
di una irregolare biodisponibilità per via orale (Hahn et al., 1975). Questo tipo 
di somministrazione può, tuttavia, essere causa di gravi effetti tossici a livello 
gastrointestinale, ematico, neurale, cardiaco e dermatologico dovuti alla 
citotossicità del 5-FU (Diasio et al., 1989). Un rilascio controllato sito-
specifico di 5-FU potrebbe, quindi, ridurre gli effetti collaterali sistemici ed allo 
stesso tempo provvedere ad una efficace terapia per il cancro del colon 
riducendo la dose e la durata della terapia stessa. Una grande mole di lavoro 
di ricerca ha riguardato il rilascio sito-specifico di farmaci al colon, come è 
documentato da molte riviste scientifiche (Minko et al., 2004; Chourasia et 
al., 2004; Liu et al., 2003; Chourasia et al., 2003; Yang et al., 2002). Sono 
tuttavia riportati solamente pochi approcci alla  somministrazione mirata al 
colon di 5-FU (Krishnaiah et al. 2002; Lamprecht et al., 2003; Sinha et al., 
2004) e solamente in uno di questi il rilascio è controllato (Lamprecht et al., 
2003).In aggiunta a questo ad oggi mancano sistemi per il rilascio di 5-FU 
specificatamente mirato al colon discendente, ed è per questo che l’obiettivo 
di questo lavoro è stato quello di preparare e valutare in vitro sistemi per il 
rilascio controllato sito-specifico di 5-FU al colon discendente per il 
trattamento del carcinoma colorettale. Abbiamo progettato un sistema 
basandoci sulle proprietà fisico-chimiche del chitosano e sulla tendenza di 
questo ad essere degradato dalla microflora colonica (Tozaki et al., 1997), 
secondo il seguente razionale. 
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Un sistema a rilascio controllato colon-specifico dovrebbe prevenire il 
rilascio nello stomaco e nel piccolo intestino. Questo è possibile utilizzando 
capsule di idrossipropilmetilcellulosa con un rivestimento enterico di 
Eudragit® FS 30 D, ottenuto mediante un processo applicabile a livello 
industriale, che si disintegrano in prossimità del piccolo intestino distale e del 
colon prossimale (Cole et al., 2002). Capsule di questo tipo potrebbero quindi 
essere utilizzate per portare il sistema a rilascio controllato oltre il tratto GI 
superiore per rilasciarlo all’altezza dell’ileo, dove il sistema sarebbe liberato 
intatto. Il sistema di rilascio dovrebbe essere formulato in modo da prevenire 
il rilascio di farmaco nell’ileo e nel colon ascendente, mentre dovrebbe 
permettere il rilascio nel colon discendente. Il rilascio nell’ileo potrebbe 
essere prevenuto rivestendo il sistema con un film impermeabile di Eudragit 
S100 (EUD) e ricoprendo questo film con uno strato di chitosano cloridrato 
(CH-HCl). Quest’ultimo strato una volta idratato nell’ileo (pH 7.4) forma un 
idrogel con un pH interno di ≈4.5 che si ipotizza possa prevenire la 
dissoluzione del film protettivo di EUD, insolubile a pH<7. Nel colon 
ascendente, il gel di CH-HCl è suscettibile di degradazione dalla microflora 
colonica (Tozaki et al., 1997) il che porta all’esposizione del film di EUD 
all’ambiente. Il film dovrebbe resistere alla dissoluzione e prevenire il rilascio 
a causa del pH leggermente acido presente nel colon ascendente. Nel colon 
discendente (pH≥7), infine, il film di EUD si dovrebbe sciogliere dando inizio 
al rilascio controllato. 
Nel presente lavoro sono state preparate matrici in grado di essere 
introdotte in capsule di tipo 00 e di rilasciare il 5-FU in modo controllato; sono 
stati inoltre studiati i fattori che controllano il rilascio. Le matrici sono state 
rivestite come descritto in precedenza ed è stata verificata in vitro la 
corrispondenza del loro comportamento con il razionale per un rilascio 











Sono stati utilizzati i seguenti materiali: 5-FU e chitosano con 
deacetilazione >85%  (CH) (Sigma), Eudragit S100 (EUD) e trietil citrato 
(Rofarma Italia, Milano, Italia), gliceril palmito-stearato (GPS) (Precirol® ATO 
5, Gattefossè Italia, Milano, Italia) e Aerosil (AER) (Menarini, Firenze, Italia).  
 
II.1.2.2 PREPARAZIONE DEI SISTEMI A RILASCIO CONTROLLATO 
 
Sono state preparate matrici a rilascio controllato, a facce piatte, del 
peso (nominale) di 50 mg e di 0.6 cm di diametro per  1) granulazione degli 
ingredienti e successiva compressione dei granuli (matrici di tipo G) o 2) per 
compressione diretta della miscela degli ingredienti (matrici di tipo P). Gli 
ingredienti comprendevano diverse dosi di 5-FU, GPS come materiale rate-
controlling e 5% p/p di AER come glidante. Prima di essere utilizzate le 
polveri sono state setacciate passandole su un setaccio di maglie di 
dimensioni pari a 106 µm. Ogni matrice di tipo P è stata preparata 
mescolando direttamente con la spatola e quindi comprimendo 50 mg degli 
ingredienti nelle proporzioni desiderate. I granuli sono stati preparati secondo 
la seguente procedura. Porzioni di 1 g di ogni miscela farmaco-GPS 
venivano trasferite in provetta e riscaldate ad 85 °C in bagno ad olio sotto 
agitazione manuale mediante una spatola. A questa temperatura, il GPS 
fondeva, mentre il farmaco rimaneva allo stato solido disperso. Una volta 
resa apparentemente omogenea la miscela, il riscaldamento era interrotto e 
la miscela lasciata raffreddare a temperatura ambiente. L’agitazione 
continuava fino a che la cera non diveniva solida. La dispersione solida era 
poi granulata per estrusione attraverso un setaccio di maglie di dimensioni di 
355 µm e era quindi aggiunto ai granuli il  5% p/p di AER prima della 
compattazione. La forza di compattazione (9800 N) era applicata mediante 
una pressa idraulica Perkin-Elmer. Dopo la preparazione, le matrici di tipo G 
erano conservate 2 settimane a 40°C in modo da permettere alla cera di 
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riprendere il proprio stato cristallino (Hamdani et al., 2003). Il peso effettivo 
delle matrici di tipo P era di 48.3±0.9 (n=20) mg, quello delle matrici di tipo G 
era 48.5±0.8 (n=20) mg. Le matrici di tipo P contenenti il 60% p/p di 5-FU 
erano rivestite, mediante tecnica spray, con un film di EUD. Il rivestimento 
era ottenuto ponendo le matrici su un piano rotante e spruzzando una 
soluzione metanolica al 5% p/v di EUD ed allo 0.5% p/v di trietil citrato sulla 
faccia superiore e sul bordo. Dopo un certo intervallo, il getto spray era 
interrotto ed il rivestimento asciugato mediante corrente d’aria a temperatura 
ambiente, le matrici erano capovolte ed il procedimento ripetuto. Il processo 
era interrotto quando, l’aumento in peso di ogni matrice era del 12% rispetto 
al peso iniziale. In seguito era applicato uno strato esterno di CH-HCl  pari al 
9% o al 14% del peso iniziale della matrice, per ripetute immersioni della 
matrice stessa in una soluzione acquosa all’1% p/v di CH-HCl (pH 4.7) 
seguite da essiccamento in corrente d’aria. Per preparare la soluzione il CH-
HCl veniva micronizzato per spray-drying (Di Colo et al., 2002).  
 
II.1.2.3 ESPERIMENTI DI RILASCIO 
 
La cinetica di rilascio del farmaco da matrici non rivestite è stata 
misurata a 37±0.1 °C mediante il metodo del cestello rotante USP (60 o 150 
gpm), con 300 ml di tampone fosfato (TF) pH 7.4, 0.13 M come mezzo di 
dissoluzione. Ad intervalli di tempo prestabiliti, 10 ml di mezzo di dissoluzione 
erano prelevati e sostituiti con un identico volume di soluzione fresca e pre-
termostatata. Il volume prelevato era poi analizzato spettrofotometricamente 
a 266 nm per il 5-FU. L’analisi spettrofotometrica del bianco mostrava 
assenza di interferenze significative. Potevano inoltre essere assunte 
condizioni di sink nella fase ricevente. Il transito del sistema di rilascio 
dall’ileo al colon discendente è stato simulato utilizzando mezzi simulanti: 
l’ambiente ileale (ileum environment, IE) (TF isotonico pH 7.4, 0.13 M o 
0.0325 M quando specificato); ambiente del colon ascendente (ascending 
colon environment, ACE) 1) senza enzimi (TF pH 6, contenente 0.073 mg/ml 
CaCl2, 0.087 mg/ml MgCl2, 0.45 mg/ml KCl, 28.126 mg/ml NaH2PO4, 4.992 
mg/ml Na2HPO4, saturato con CO2 a 37 °C) o 2) con enzimi (contenuto 
cecale del ratto diluito 3 volte con ACE) (ACE/RCC); ambiente del colon 
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discendente (descending colon environment, DCE) (TF isotonico pH 7.4, 
0.13 o 0.0325 M quando specificato). Il contenuto cecale del ratto era 
prelevato da ratti Wistar del peso di 150-200 g, mantenuti con una dieta 
normale. I sistemi di rilascio erano incubati in 6 ml di IE per 1 o 2 ore, 
successivamente, per 4 ore, in 6 ml di ACE, o ACE/RCC, a 37°C in una 
provetta con tappo a vite a tenuta. Le matrici erano quindi lavate e la cinetica 
di rilascio del farmaco in DCE era misurata come descritto in precedenza. La 
quantità di 5-FU rilasciata durante l’incubazione in IE o ACE era determinata 
spettrofotometricamente. Nel caso di una incubazione in sequenza in IE e in 
ACE/RCC, le matrici erano completamente lasciate svuotare del farmaco 
durante il successivo esperimento di rilascio in DCE, e la quantità di farmaco 
rilasciata durante l’incubazione veniva ottenuta dalla differenza tra il 
contenuto iniziale del farmaco nella matrice, calcolato dalla percentuale 
nominale di farmaco in matrice e dal peso della matrice, e la quantità 
cumulativa di farmaco rilasciata in DCE. 
 
II.1.2.4 ANALISI STATISTICA 
 
La differenza tra due medie veniva considerata significativa, sulla 
base del test del t di Student, a p<0.05. 
 
II.1.3 RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
II.1.3.1 VALUTAZIONE DI SISTEMI A RILASCIO CONTROLLATO DI 
5-FU COSTITUITI DA MATRICI NON RIVESTITE A BASE DI GPS 
 
E’ stata misurata la cinetica di rilascio da matrici non rivestite caricate 
con diverse dosi di farmaco, per determinare i fattori che controllano il 
rilascio. I risultati per le matrici di tipo P sono mostrati in Fig. II.1.1. Il 5-FU è 
insolubile in solventi non polari ed è quindi insolubile in GPS, la cera idrofoba 
usata come base per le matrici. Il rilascio di conseguenza non può essere 
determinato dalla diffusione in questo materiale. Molto probabilmente il 
farmaco potrebbe diffondere nei pori acquosi che si generano nella matrice 
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durante la penetrazione del mezzo esterno. Restava da stabilire quale, tra la 
penetrazione del solvente, la dissoluzione del farmaco e la diffusione del 
farmaco nei pori acquosi, era lo step rate-determining. A questo scopo, la 
seguente equazione fu adattata ad ogni serie di dati in Fig. II.1.1, fino al 
rilascio di 50% della dose, mediante un programma di regressione non 
lineare: 
 
F= F0 + Atn (II.1.1) 
 
Dove: F è la percentuale della dose iniziale rilasciata al tempo t; F0 è il 
burst-effect dovuto al relativamente rapido rilascio iniziale dalla superficie e 
dal bordo della matrice; A è un parametro di velocità; n, l’esponente del 
tempo, caratterizza la forma del profilo di rilascio ed è correlato con il 
meccanismo di rilascio. 
Tutte le regressioni risultavano essere significative, come indicato dai 
discretamente alti valori dei rispettivi coefficienti di correlazione, riportati in 
Tabella 1 insieme ai valori di A, n e F0. In Fig. II.1.2, dove A ed n sono 
riportati in grafico in funzione della dose di farmaco, si osserva un punto di 
discontinuità, per entrambi i parametri, per dosi tra il 40% ed il 50%. Questo 
suggerisce un cambiamento di meccanismo di rilascio nel passaggio da dosi 
≤40% a dosi ≥50%. Il meccanismo per dosi inferiori porta a più bassi valori 
del parametro A dell’equazione (II.1.1) e a valori dell’esponente del tempo 
vicini ad 1, che corrispondono in pratica ad un rilascio costante. Con queste 
dosi, la diffusione nei pori non è limitante per il rilascio. Come è noto, infatti, 
un rilascio controllato dalla diffusione comporta valori di n di circa 0.5. Anche 
l’ipotesi che il rilascio possa essere controllato dalla dissoluzione del farmaco 
non è realistica, dato che il 5-FU non è idrofobo (1 g è solubile in 80 ml di 
acqua (Gennaro et al., 1990)). Più probabilmente, il fattore limitante il rilascio 
è la penetrazione del mezzo acquoso esterno all’interno della matrice. 
Questo è un processo lento a dosi relativamente basse di 5-FU 
considerando che il GPS è difficilmente bagnabile. Quando la dose è 
superiore al 50% è superata la cosìddetta “soglia di percolazione” e pori 
interconnessi attraversanti lo spessore della matrice si formano per 
dissoluzione delle particelle di farmaco. Il valore della velocità di 
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penetrazione del solvente aumenta e cessa di essere l’unico fattore limitante 
il rilascio. In questa situazione il rilascio è, quindi, controllato sia dalla 
penetrazione del solvente, sia dalla diffusione attraverso i pori. Questo è 
dimostrato da un incremento del parametro A e dalla diminuzione 
dell’esponente del tempo n, che assume valori intermedi compresi tra quelli 
relativi ad un meccanismo puramente diffusivo (n=0.5) e quelli di una cinetica 
di ordine zero (n=1), come si può vedere in Tabella II.1.1. 
Le matrici di tipo G sono state preparate con l’intento di aumentare la 
resistenza meccanica. Infatti mentre per le matrici di tipo P non poteva 
essere caricata una dose di farmaco superiore al 60% senza che si 
disintegrassero, per le matrici di tipo G la massima dose caricata era del 
70%. Per una data dose, il rilascio da matrici del secondo tipo risultava 
essere marcatamente inferiore, come si può notare comparando i 
corrispondenti profili di rilascio riportati in Fig. II.1.1 ed in Fig. II.1.3. Questo 
potrebbe essere dovuto alla bassa porosità delle matrici di tipo G 
corrispondente anche alla maggiore resistenza meccanica. 
Come descritto sopra per le matrici di tipo P, parametri A ed n sono 
stati ottenuti adattando l’Eq. II.1.1 ai dati di rilascio ottenuti per le matrici di 
tipo G. I parametri sono riportati in Tabella II.1.2 e messi in grafico rispetto 
alla dose di farmaco in Fig. II.1.4. Come nel caso delle matrici di tipo P, 
discusso in precedenza, il grafico di n rispetto alla dose mostra una 
discontinuità ascrivibile al cambiamento del meccanismo di rilascio quando è 
superata la soglia di percolazione. Nel caso delle matrici di tipo G la soglia è 
superata per dosi comprese tra il 60% ed il 70%. Il valore di n relativo alle 
matrici di tipo P, riportate in Tabella II.1.1, caricate con dosi oltre la soglia, 
non è significativamente diverso da quelle di tipo G, in Tabella II.1.2,  
caricate con dosi inferiori alla relativa soglia di percolazione. In accordo con 
la precedente discussione, questi valori di n indicano un rilascio 
contemporaneamente controllato dalla penetrazione della fase esterna verso 
l’interno della matrice e dalla diffusione del farmaco nei pori risultanti. 
Evidentemente questo meccanismo ha luogo sia nelle matrici di tipo P 
caricate con una dose superiore alla soglia di percolazione sia per matrici di 
tipo G caricate con dosi inferiori alla soglia. Per il secondo tipo di matrici 
quindi anche per dosi relativamente basse, la penetrazione del mezzo non è 
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il processo più lento, ma è comparabile alla velocità di diffusione del farmaco 
nei pori. Probabilmente quest’ultimo processo è più lento per le matrici di tipo 
G rispetto a quelle di tipo P a causa della bassa porosità e l’elevata tortuosità 
dei pori presenti. I valori di n, riportati in Tabella II.1.2,  per le matrici di tipo G 
con dosi del 70% p/p che superano la soglia di percolazione sono 
praticamente pari a 0.5 indicando un rilascio completamente controllato dalla 
diffusione. In accordo con ciò il burst-effect, indicato dal parametro F0, è 
nullo. 
Per gli obiettivi pratici del lavoro la dose del 60% p/p è stata ritenuta la 
più conveniente per il suo alto e soddisfacente valore di n e un rilascio quasi 
costante fino al 50% della dose rilasciata. Deve essere ricordato che una 
maggiore frazione di farmaco nella matrice può ridurre il numero di matrici da 
introdurre nella capsula trasportatrice per raggiungere la dose terapeutica. 
Per preparare e valutare i sistemi a rilascio controllato colon-specifico 
sono state scelte le matrici di tipo P visto che il rilascio dalle matrici di tipo G 
poteva risultare troppo lento. Per le matrici di tipo P, caricate con il 60% p/p 
di farmaco è stata valutata l’influenza dell’idrodinamica dell’ambiente 
circostante. I dati (non riportati) mostravano che il rilascio non era influenzato 
dall’aumento della velocità di rotazione del cestello da 60 a 150 gpm. Da qui 
si può dedurre che il mezzo di dissoluzione può essere considerato un sink 
perfetto, indipendentemente dalla sua idrodinamica poiché lo strato di 
diffusione acquoso, adiacente alla superficie della matrice, è più permeabile 
al farmaco rispetto alla matrice stessa. 
 
II.1.3.2 RILASCIO DI 5-FU DA MATRICI RIVESTITE 
 
Come già è stato scritto nell’introduzione, si suppone che le capsule, 
usate come carrier, si disintegrino e liberino i sistemi a rilascio controllato 
nell’ileo. Il rilascio di farmaco dalle matrici rivestite con un film di EUD e con 
uno strato di CH-HCl 9% o 14% è stato misurato usando IE come mezzo di 
dissoluzione, in modo da testare l’efficacia del rivestimento nell’impedire la 
liberazione del farmaco nell’ambiente ileale. Come appare in Fig. II.1.5, in 
effetti, lo spessore maggiore di CH-HCl impedisce il rilascio per circa 2 ore, 
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mentre lo strato più sottile impedisce il rilascio per circa 1 ora. Anche in 
quest’ultimo caso, lo strato di CH-HCl contribuisce alla protezione, infatti il 
film di EUD da solo ritarda il rilascio di appena 30 minuti. In uno studio 
precedente è stato dimostrato che una matrice costituita da CH-HCl, 
immersa in tampone neutro, assorbe acqua e rigonfia formando un idrogel. Il 
CH-HCl sulla superficie della matrice interagisce con i sali del tampone ed è 
convertito in chitosano base libera, insolubile, che previene la dissoluzione 
della matrice. I sali del tampone possono penetrare all’interno dell’idrogel 
rigonfiato. In modo simile il rivestimento di CH-HCl rigonfia in IE. Il pH acido 
dell’idrogel risultante previene la dissoluzione del film sottostante di EUD fino 
a che la penetrazione dei sali del tampone non riesce a neutralizzare il pH 
della superficie del film. Se consideriamo che la matrice rimanga nell’ileo per 
0.5-2 ore (Macleod et al., 1999; Ofori-Kwakye et al., 2004; Goto et al., 2004), 
possiamo attenderci dalle presenti matrici che il rilascio possa essere 
prevenuto in questa regione. La cinetica riportata in Fig. II.1.5 mostra che lo 
strato di CH-HCl, oltre a ritardare la dissoluzione del film protettivo di EUD, 
può anche rallentare il rilascio di 5-FU dopo la dissoluzione del film con un 
effetto direttamente dipendente dallo spessore dello strato. Negli esperimenti 
di rilascio, simulanti il transito delle matrici dall’ileo al colon, i pH dei differenti 
segmenti del GI sono stati stabiliti secondo i valori fisiologici misurati da 
Evans et al. In Fig. II.1.6, che mostra i profili di rilascio da matrici rivestite con 
EUD e 14% p/p di CH-HCl, si può notare che il tempo di residenza in IE,  sia 
1 che 2 ore, influenza significativamente il rilascio in DCE dopo le 4 ore di 
incubazione in ACE. Probabilmente, 2 ore in IE sono sufficienti affinché il film 
di EUD inizi a dissolversi, mentre 1 ora non è sufficiente. In ogni modo,in 
entrambi  casi, il rilascio durante il tempo di permanenza in ACE è basso 
poiché il film di EUD costituisce ancora una efficace barriera. In DCE il film 
come previsto si discioglie ed inizia il rilascio controllato dalle matrici. 
Come specificato il film di EUD impedisce il rilascio fino a che i sali del 
tampone neutro non penetrano attraverso lo strato di CH-HCl causando la 
dissoluzione del film. In vivo la durata di questa protezione potrebbe essere 
dipendente dalla forza tamponante del contenuto dell’ileo, che però non può 
essere simulato dai nostri esperimenti in vitro. Per questa ragione, è stato 
verificato l’effetto della molarità dell’IE sul rilascio di farmaco durante il 
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transito simulato dall’ileo al colon discendente. Come si può osservare in Fig. 
II.1.7 la frazione di farmaco, rilasciata alla fine della residenza della matrice 
in ACE, era trascurabile quando era usato IE a molarità ridotta, mentre era 
più alto, tuttavia sempre meno del 10%, con IE a maggiore forza 
tamponante. 
 
II.1.3.3 SUSCETTIBILITA’ DEL RILASCIO DEL FARMACO 
ALL’AZIONE ENZIMATICA DELLA MICROFLORA INTESTINALE 
 
In un precedente lavoro (Zambito et al., 2003), matrici a base di 
idrogel di CH-HCl avevano mostrato di subire una degradazione enzimatica 
da parte del contenuto cecale del ratto, con un conseguente aumento della 
porosità dell’idrogel. Nel nostro studio, è stato verificato l’effetto della 
degradazione enzimatica dello strato esterno di idrogel di CH-HCl delle 
matrici durante il tempo di permanenza in ACE/RCC, sul seguente rilascio di 
5-FU in DCE. La microflora cecale del ratto è stata usata a causa della 
somiglianza con la microflora intestinale umana (Haberlin et al., 1992). In Fig. 
II.1.8, dove sono mostrati i profili di rilascio da matrici incubate 1 ora in IE e, 
susseguentemente, 4 ore in ACE o in ACE/RCC, non appaiono differenze 
significative tra le 2 curve. L’incremento di porosità nello strato di idrogel di 
CH-HCl,  indotto dall’azione enzimatica, non è quindi in grado di provocare 
una sostanziale accelerazione del rilascio. Deve essere considerato, 
comunque, che la degradazione del CH-HCl da parte della microflora 
presente nel colon ascendente umano potrebbe causare una sostanziale 
erosione dello strato di idrogel. Questo comporterebbe un aumento del 
rilascio nel colon discendente, come suggerito dalla dipendenza del rilascio 
dallo spessore dello strato di CH-HCl mostrata dai dati in Fig. II.1.5. In ogni 
caso il rilascio non sarebbe più veloce di quello mostrato dai dati in Fig. II.1.1 








E’ stato studiato il razionale per un rilascio controllato sito specifico di 
5-FU nel colon discendente. Le matrici non rivestite, a base di GPS, hanno 
mostrato una varietà di modelli e profili di rilascio di 5-FU. In funzione della 
dose di farmaco caricata nella matrice e del metodo di preparazione delle 
matrici,  il rilascio era controllato dalla penetrazione del mezzo esterno nella 
matrice, dalla diffusione del farmaco nei pori formatisi all’interno della matrice 
o da entrambi. In conseguenza di quanto appena scritto, la cinetica di rilascio 
era di pseudo ordine zero, in funzione della √t o di una via di mezzo tra le 
due. Le matrici contenenti il 60% p/p di 5-FU, preparate per compressione 
diretta degli ingredienti, si sono dimostrate le più appropriate per ottenere un 
sistema a rilascio controllato colon-specifico, in virtù della dose di carico 
relativamente alta e del costante e ragionevole grado di rilascio. Quando le 
matrici rivestite erano portate a contatto con la soluzione a pH 7.4 simulante 
le condizioni dell’ileo, lo strato di idrogel esterno di CH-HCl preveniva la 
dissoluzione del sottostante rivestimento di EUD e, quindi, il rilascio del 
farmaco per 1 o 2 ore a seconda dello spessore del strato stesso. Questo 
tempo è stimato come il tempo di permanenza del sistema di rilascio nell’ileo. 
Il rilascio controllato iniziava quando il sistema, dopo 4 ore di 
permanenza nel mezzo a pH 6 simulante l’ambiente del colon ascendente, 
veniva a contatto con il mezzo a pH 7.4 del colon distale, dove il rivestimento 
di EUD si scioglie. Il rilascio è rallentato dallo strato esterno di CH-HCl in 
funzione dello spessore, ma non è sostanzialmente influenzato dalle 
condizioni circostanti come l’idrodinamica, la forza tamponante del mezzo 
acquoso o dal contenuto cecale del ratto presente nel mezzo. Non può 
essere escluso, tuttavia, che la degradazione del CH-HCl, da parte della 
microflora del colon ascendente umano, possa causare una sostanziale 
erosione dello strato di idrogel. In questo caso, il profilo di rilascio nel colon 
distale potrebbe tendere a quello ottenuto dalle matrici non rivestite. Le 
piccole matrici utilizzate sono destinate ad essere introdotte in capsule di tipo 
00 con rivestimento enterico. Considerando che ogni capsula potrebbe 
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II.2 PROGETTAZIONE E VALUTAZIONE IN VITRO 
DI MATRICI A RILASCIO ESTESO PER LA 





L’anticolinergico ossibutinina è il farmaco di elezione nel trattamento 
dell’incontinenza urinaria (Castleden et al., 1990). L’ossibutinina ha una 
relativamente bassa biodisponibilità orale (6%) dovuta ad un esteso 
metabolismo pre-sistemico di primo passaggio (Lukkari et al., 1998). Questo 
composto è prontamente convertito dal metabolismo epatico nella sua forma 
stabile attiva, ma tossica, il metabolita N-desetilossibutinina per ossidazione 
mediata dal citocromo P450 (Yaich et al., 1998). Dopo somministrazione di 
ossibutinina con formulazioni convenzionali per via orale , il picco di 
concentrazione plasmatica viene raggiunto in circa 1 ora, mentre il tempo di 
emivita è minore di 2 ore. A causa del basso tempo di emivita debbono 
essere somministrate più dosi da 5 mg il giorno (Nilsson et al., 1997) e 
questo comporta un certo numero di effetti collaterali quali bocca secca, 
sonnolenza, emicrania, visione offuscata, dolori gastrointestinali, che sono 
stati osservati nel 30-80% dei pazienti (Brendler et al., 1989). Il manifestarsi 
di questi effetti indesiderati causa la sospensione del trattamento in più del 
25% dei pazienti, a seconda del dosaggio (Yarker et al., 1995). Un buon 
numero di sistemi a rilascio sostenuto di ossibutinina sono stati prodotti per la 
somministrazione orale (Goldenberg et al., 1999), transdermica (Davila et al., 
2003) ed intravaginale (Woolfson et al., 2003) allo scopo di ridurre l’incidenza 
degli effetti indesiderati. E’ stato infatti notato che il profilo complessivo di 
tollerabilità è migliore per i sistemi once daily a rilascio esteso (ER) di 
ossibutinina rispetto alle formulazioni a rilascio immediato (IR), mentre  il 
miglioramento di tutti i sintomi con ossibutinina ER è simile a quello ottenuto 
con ossibutinina IR (Siddiqui et al., 2004). 
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Il sistema a rilascio esteso di ossibutinina (OROS®) somiglia ad una 
matrice convenzionale, ma è costituito di un cuore di 2 parti circondato da 
una membrana semipermeabile. Una parte del cuore contiene ossibutinina 
cloridrato, l’altra contiene agenti osmoticamente attivi che richiamano acqua 
nel cuore, attraverso la membrana,  quando il sistema raggiunge il lume 
gastrointestinale. In questo modo si genera una pressione interna che spinge 
il farmaco fuori attraverso un’apertura, ottenuta con laser,  nella membrana. Il 
farmaco è rilasciato nel lume gastrointestinale in modo essenzialmente 
costante per più di 24 ore il che permette una sola somministrazione 
giornaliera. La preparazione di un sistema OROS di ossibutinina richiede una 
tecnologia specializzata. Un rilascio orale esteso di un certo numero di 
farmaci, ad esempio, propanololo (Huang et al., 2004), destrometorfano 
bromidrato (Takka et al., 2003), salbutamolo solfato ed  enantiomeri del 
ketoprofene (Solinis et al., 2002), etofillina (Apicella et al., 1993), 
paracetamolo (Gren et al., 1999), tramadolo cloridrato (Obaidat et al., 2001), 
teofillina e chinidina gluconato (Saraiya et al., 1990) è stato realizzato invece 
utilizzando la comune tecnica di compressione. Il rilascio controllato in questi 
casi era ottenuto introducendo un appropriato materiale rate-controlling nella 
formulazione delle matrici. In molti degli esempi appena menzionati il 
materiale utilizzato per controllare la velocità di rilascio era 
idrossipropilmetilcellulosa, ma sono stati utilizzati anche poli (etilene ossidi) 
ad alto peso molecolare (Apicella et al., 1993;  Kim, 1995; Kim, 1998)  e cere 
idrofobe (Obaidat et al., 2001;  Saraiya et al., 1990;  Zhang et al., 2003). 
Essendo la somministrazione orale, in generale, la via di 
somministrazione meglio accettata dai pazienti ed essendo la tradizionale 
tecnologia della compressione facilmente disponibile, è stato ritenuto 
proficuo indagare sulla possibilità di preparare matrici a rilascio esteso che 
potessero offrire vantaggi terapeutici simili a quelli ottenuti dal sistema OROS 
per l’ossibutinina nel trattamento dell’incontinenza urinaria. A questo 
proposito, in questo studio, sono state preparate matrici per compattazione 
degli ingredienti, comprimendo ossibutinina ed un potenziale materiale rate-
controlling;  il rilascio di farmaco da questi sistemi è stato quindi studiato in 
vitro assieme ai fattori che controllano il rilascio. 
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Sono stati utilizzati i seguenti materiali: ossibutinina cloridrato (Sigma); 
gliceril palmitostearato (GPS)(Precirol® ATO 5, Gattefossè Italia S.r.l., 
Milano); Aerosil (AER) (Menarini, Firenze); Eudragit L100 (EUD L) (Rofarma 
Italia S.r.l., Milano); ); polietilene ossido: MW 900 kDa (PEO 900) (Polyox® 
WSR-1105); MW 2000 kDa (PEO 2000) (Polyox® WSR N-60K); MW 5000 
kDa (PEO 5000) (Polyox® Coagulant NF) (Union Carbide Italia S.r.l.). 
 
II.2.2.2 PREPARAZIONE DELLE MATRICI MONOLITICHE 
 
Sono state preparate matrici monolitiche a facce piatte del peso 
nominale di 50 mg e di 6 mm di diametro per 1) compressione diretta della 
miscela degli ingredienti (matrici di tipo P) o 2) per granulazione degli 
ingredienti seguita da compressione dei granuli (matrici di tipo G). Prima di 
essere utilizzate, le polveri erano passate su setaccio di maglie di 106 m. 
Ogni matrice di tipo P era preparata dopo accurata miscelazione con 
spatola e quindi comprimendo 50 mg degli ingredienti nelle proporzioni 
desiderate. La forza di compattazione (9800 N) era applicata utilizzando una 
pressa idraulica Perkin-Elmer. L’effettivo peso delle matrici di tipo P era di 
49.00±0.09 (n=20) mg. 
 Granuli per la preparazione delle matrici di tipo G erano ottenuti 
grazie al seguente procedimento. Porzioni di 1 g di ogni miscela farmaco-
GPS venivano trasferite in provetta e riscaldate ad 85 °C in bagno ad olio 
sotto agitazione manuale mediante una spatola. A questa temperatura, il 
GPS fondeva, mentre il farmaco rimaneva allo stato solido disperso. Una 
volta resa la miscela apparentemente omogenea il riscaldamento era 
interrotto e la miscela lasciata raffreddare a temperatura ambiente.  
L’agitazione continuava fino a che la cera non diveniva solida. 
La dispersione solida era poi granulata per estrusione attraverso un 
setaccio di maglie di dimensioni di 355-µm e era quindi aggiunto ai granuli il  
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5% p/p di AER prima della compattazione. Prima della compattazione i 
granuli erano mantenuti 2 settimane a 40°C in modo che la cera potesse 
riprendere il proprio stato cristallino (Apicella et al., 1993). I granuli erano 
quindi compressi come descritto sopra per le polveri, ottendo così le matrici 
di tipo G del peso di  49.77±0.15 (n=20) mg. La composizione delle matrici è 
riportata in Tabella II.2.1. Alcune matrici del tipo PEO 5000 sono state 
rivestite con tecnica spray con un film di EUD L, contenente trietil citrato, 
gastroresistente usando un procedimento già descritto (v. II.1.1.2).  
 
II.2.2.3 ESPERIMENTI DI RILASCIO 
 
Per valutare la cinetica di rilascio di ossibutinina dalle matrici è stato 
usato un metodo descritto in letteratura (Carelli et al., 2000;  Di Colo et al., 
2002). Il metodo è stato progettato in modo da avere un rigoroso controllo 
dell’idrodinamica dell’ambiente circostante le matrici. La matrice era posta in 
una borsa di rete di filo metallico, fissata mediante un gancio di filo metallico 
ad un agitatore di vetro a palette in modo che la matrice rimanesse sotto 
agitazione a 1-2 cm di distanza dalle pale. Al tempo t=0, l’agitatore, a cui era 
fissata la matrice, era immerso in 200 ml del mezzo di dissoluzione  
contenuto in un becher a camicia (diametro interno, 6.5 cm; altezza interna, 9 
cm) termostatato a 37±0.1 °C. La matrice era posta al centro del mezzo di 
dissoluzione, ad una velocità di rotazione di 120 gpm imposta da un motore 
sincrono. Per valutare l’effetto dell’idrodinamica sul rilascio da matrici di PEO 
5000 erodibili (composizione riportata in Tabella II.2.1), erano imposte due 
diverse velocità di rotazione (120 e 300 gpm). Ad intevalli di 30 minuti, 3 ml di 
mezzo di dissoluzione erano prelevati e sostituiti con un eguale volume di 
mezzo fresco pre-termostatato. Per mantenere condizioni di sink, la 
concentrazione di farmaco nel mezzo di dissoluzione non doveva mai 
superare un decimo della solubilità del farmaco nel mezzo stesso. E’ stato 
quindi necessario sostituire di volta in volta il mezzo di dissoluzione con una 
nuova fase ricevente pre-temostatata. I campioni di fase prelevata erano 
mantenuti in frigorifero prima di essere trattati per analizzare il farmaco come 
descritto nella prossima sezione. Le matrici erano eluite con fluidi GI simulati 
costituii da: acido cloridrico 0.04 M, pH 1.2, reso isotonico con cloruro di 
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sodio (simulated gastric fluid, SGF); tampone fosfato pH 6.8, 0.13 M, reso 
isotonico con cloruro di sodio (simulated jejunal fluid, SJF); tampone fosfato 
pH 7.4, 0.13 M, isotonico (simulated large intestine environment, SLIE). Per 
simulare il transito delle matrici attraverso il tratto GI, SGF, SJF e SLIE sono 
stati usati in sequenza, SGF e SJF per 2 ore ciascuno, SLIE fino alla fine 
dell’esperimento di rilascio che finiva dopo circa 10 ore. In alcuni casi 
specificati, il rilascio iniziava in SJF e continuava in SLIE. 
 
II.2.2.4 ANALISI DELL’OSSIBUTININA 
 
Il mezzo di dissoluzione  è stato analizzato per l’ossibutinina con 
tecnica HPLC. Lo strumento (Perkin-Elmer) consta di una pompa Serie 200, 
Rheodyne injector di 20 µl, un detector LC 290 UV e software Turbochrom 
Navigator HPLC per l’integrazione dei dati. E’ stata usata una colonna 
Spheri-5 RP18 250x4.6 mm 5 µm. La fase mobile (flusso 1ml/min) era 
costituito da acetonitile-acqua-acetato d’ammonio 0.01 M (85:13:2). La 
lettura UV era impostata a 216 nm. La presenza di acqua nel campione 
iniettato interferiva significativamente con l’analisi HPLC ed i campioni quindi 
venivano trattati come segue. L’ossibutinina base libera era estratta da ogni 
aliquota di 3 ml di SJF o SLIE utilizzando 3 ml di cloroformio. Ognuno dei 
campioni di 3 ml di SGF erano prima neutralizzati aggiungendo 0.084 g di 
fosfato disodico diidrato solido prima dell’estrazione. Ogni estratto di 
cloroformio era lavato con 3 ml di acqua ed il lavaggio surnatante era poi 
completamente rimosso. Un ml di ogni estratto di cloroformio veniva fatto 
evaporare sotto cappa ed il residuo ri-disciolto in 1 ml di acetonitrile. La 
soluzione risultante era iniettata per l’analisi HPLC dell’ossibutinina. Come di 
regola un gruppo di 15 campioni a concentrazione sconosciuta più 6 
soluzioni standard di ossibutinina in tampone fosfato a pH 7.4 sono stati 
trattati come descritto prima in 2 giorni e le risultanti soluzioni in acetonitrile 
iniettate il terzo giorno. La retta di taratura ottenuta in giorni diversi era 
perfettamente lineare (r2 > 0.99) per concentrazioni nel range da 0 a 8 µg/ml 
(limite di determinazione, circa 0.6 µg/ml). La concentrazione di ossibutinina 
di ogni campione, analizzato in un dato giorno, era determinata mediante la 
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retta di taratura ottenuta lo stesso giorno. Il tempo di ritenzione 
dell’ossibutinina era di 9.8 min. L’analisi del  coefficiente di variazione, 
ottenuta sulla base degli ultimi 4 valori di ognuna delle 3 soluzioni standard di 
ossibutinina a concentrazioni di 1.92, 4.15 e 5.96 µg/ml, non superava mai il 
3.5%.  
 
II.2.2.5 DETERMINAZIONE DELLA SOLUBILITA’ 
DELL’OSSIBUTININA BASE LIBERA 
 
Una soluzione satura di ossibutinina base libera è stata ottenuta 
facendo una soluzione acquosa 1mg/ml di ossibutinina cloridrato e 
portandola a pH 9.2 con NaOH 1 N e rimuovendo poi, per centrifugazione, il 
precipitato di ossibutinina base libera. L’analisi HPLC del surnatante, con il 
metodo prima descritto, ha indicato un valore di 0.021 mg/ml per la solubilità 
dell’ossibutinina base libera a temperatura ambiente. 
 
II.2.3 RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
II.2.3.1 RILASCIO CONTROLLATO DALLA DIFFUSIONE DA 
MATRICI A BASE DI GPS  
 
In un precedente studio è stato mostrato che il rilascio di un farmaco 
idrosolubile da matrici a base di GPS avviene per via diffusiva attraverso i 
pori acquosi generati nella matrice dalla dissoluzione del farmaco durante la 
penetrazione del mezzo acquoso, senza una variazione del volume 
apparente come dimostrato nel lavoro precedentemente descritto (II.1.2.1). 
Da qui si deduce che la frazione rilasciata e la durata del rilascio 
possono essere modulate dalla tortuosità dei pori, che dipende dalla frazione 
di farmaco caricata nella matrice. Sulla base di questo è stata studiata la 
possibilità di ottenere un rilascio esteso di ossibutinina da matrici monolitiche 
a base di GPS. Il profilo di rilascio del farmaco per matrici di GPS85-O10 e 
GPS75-O20, la cui composizione è riportata in Tabella II.2.1, è riportato e 
confrontato in Figura II.2.1. Per ogni formulazione sono state fatte 3 prove  
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per matrici preparate da diversi lotti di granulato. La buona riproducibilità dei 
dati di rilascio, che può essere dedotta dalle barre di errore per ogni punto, è 
indicativa della buona riproducibilià del metodo di fusione e granulazione, e 
quindi, del buon controllo della dose di farmaco. Come si può vedere, il grado 
di rilascio in SGF è direttamente dipendente, come ci aspettavamo, dalla 
dose di farmaco caricata. Tuttavia in ogni caso il rilascio si interrompeva in 
coincidenza con il cambio del mezzo di dissoluzione da SGF a SJF. Molto 
probabilmente questo era dovuto al cambiamento di pH del mezzo di 
dissoluzione da acido a neutro. I sali del tampone neutro potevano entrare in 
contatto con le particelle del farmaco convertendolo dalla forma cloridrato 
(pKa 6.96) alla forma, virtualmente insolubile, di base libera (solubilità di circa 
0.02 mg/ml) impedendo in pratica la dissoluzione del farmaco. 
 
II.2.3.2 RILASCIO DA MATRICI ERODIBILI 
 
Il rilascio da matrici erodibili è stato ipotizzato per renderlo 
esclusivamente controllato dall’erosione superficiale della matrice laddove la 
diffusione del farmaco nella matrice, potrebbe essere trascurabile. Per 
realizzare questo meccanismo, il pH del mezzo di dissoluzione dovrebbe 
essere neutro come quello dei fluidi intestinali, in modo da convertire 
l’ossibutinina da cloridrato a base libera, estremamente poco solubile, che 
non può, come già scritto, essere rilasciata per diffusione. Le matrici 
dovrebbero, di conseguenza, essere rivestite con un film gastroresistente, in 
modo da ottenere un rilascio direttamente nell’intestino. Il rilascio di 
ossibutinina da matrici erodibili è stato studiato, prima del rivestimento, 
usando, come mezzi di dissoluzione, SJF e SLIE  e solamente le matrici che 
hanno prodotto un rilascio interessante sono state rivestite con EUD L. 
 
II.2.3.2.1  MATRICI A BASE DI EUD L 
 
Sono state preparate matrici a base di EUD L (vedi Tabella II.2.1), 
contenenti il 50% p/p di EUD L come materiale rate-controlling e GPS come 
legante ed è stata studiata la capacità di rilascio dalla matrice di ossibutinina 
con meccanismo erosivo. E’ stato ipotizzato che il poliacido idrofobico EUD L 
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potesse dissolversi gradualmente con il penetrare del tampone neutro 
provocando, in questo modo, una elevata porosità che porterebbe ad una 
locale disintegrazione della matrice. Questo potrebbe causare una graduale 
erosione della matrice e quindi un rilascio controllato dall’erosione. Come si 
può vedere in Fig. II.2.2, il rilascio da matrici di EUD L50 è praticamente 
nullo, mentre le matrici di EUD L55 rilasciano circa il 20% della dose iniziale 
in 10 ore. E’ ragionevole supporre che la porosità generata dal 50% p/p di 
EUD L non sia alta abbastanza da causare erosione della matrice, mentre 
quella generata dal 55% p/p di EUD L produce erosione, ma il rilascio 
risultante è comunque troppo basso anche per sistemi di rilascio once daily.  
E’ stata allora incrementata la frazione di EUD L nella matrice fino al 
60% p/p. I dati ottenuti da 4 prove con matrici EUD L60 (composizione 
riportata in Tabella II.2.1), sono riportati in Figura II.2.3, e mostrano che il 
rilascio da questo tipo di matrici non è riproducibile. Questo può essere 
spiegato dal fatto che l’erosione non è un processo controllabile a causa del 
fatto che non avviene solamente in superficie, ma anche all’interno della 
matrice. In qualche caso, infatti, le matrici si disintegravano in granuli dopo 
un certo tempo dall’inizio della prova di rilascio. 
 
II.2.3.2.2 MATRICI A BASE DI IDROGEL DI PEO 
 
Dalla letteratura appare un notevole interesse per il rilascio di farmaci 
da matrici a base di PEO di diversi pesi molecolari. Questi polimeri rigonfiano 
e si erodono in mezzi acquosi, ed il grado di rigonfiamento e di erosione 
dipendono dal peso molecolare del polimero. Il meccanismo di rilascio può 
dipendere da diversi fattori pertinenti il farmaco, come ad esempio, la 
diffusività, la solubilità, la dose (Apicella et al., 1993; Reynolds et al., 1998; 
Moroni e Ghebre-Selassie, 1995; Di Colo e Zambito., 2002). Il rilascio dei 
farmaci da matrici di PEO è provocato dall’assorbimento di acqua all’interno 
della matrice, che converte il polimero dalla forma semicristallina a quella di 
idrogel erodibile. Il farmaco, a sua volta, si dissolve interamente o 
parzialmente nel gel e diffonde all’esterno in modo dipendente dalla sua 
diffusività e dal gradiente di concentrazione nel gel. Contemporaneamente, 
l’idrogel è eroso in superficie in grado dipendente dal peso molecolare del 
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polimero e dall’idrodinamica del mezzo di dissoluzione. Il modello di rilascio 
dipende dalla velocità relativa dei due processi. E’ stato dimostrato che, 
quando una matrice monolitica a base di PEO caricata con ossitetraciclina 
cloridrato, viene in contatto con un tampone neutro, il polimero diviene 
idrogel, i sali del tampone diffondono nell’idrogel e convertono la forma 
cloridrato del farmaco in quella di base libera, che viene rilasciata con 
meccanismo puramente erosivo. In accordo con ciò, l’erosione dell’idrogel ed 
il rilascio del farmaco sono sovrapponibili e lineari dopo un certo tempo, con 
velocità inversamente dipendente dal peso molecolare del PEO (Di Colo e 
Zambito., 2002). Il lag time dell’erosione deve essere ascritto all’idratazione 
iniziale del polimero ed al rigonfiamento necessario per permettere il 
disintreccio delle catene del polimero e l’erosione dell’idrogel (Di Colo e 
Zambito., 2002; Narasimhan e Peppas, 1997). Con la gentamicina solfato, la 
diffusione del farmaco nell’idrogel contribuisce al rilascio e non si osserva la 
presenza di lag time durante il processo (Di Colo e Zambito., 2002). Sulla 
base di quanto sopra riportato, sono state preparate matrici a base di PEO a 
diverso peso molecolare (900, 2000 e 5000 kDa), contenenti il 10% p/p di 
ossibutinina cloridrato ed è stata verificata la possibilità di ottenere proprietà 
di rilascio analoghe a quelle descritte sopra per le matrici a base di PEO 
contenti ossitetraciclina cloridrato. Tale analogia appare infatti dai dati di 
rilascio in Fig. II.2.4 e dall’analisi di questi per regressione lineare, i parametri 
della quale sono riportati in Tabella II.2.2. I profili di rilascio sono in effetti 
lineari, dopo un lag time, e la velocità di rilascio, rappresentata dalla 
pendenza delle retta, è inversamente dipendente dal peso molecolare del 
polimero. Il lag time può essere spiegato come prima per le matrici di 
ossitetraciclina cloridrato a base di PEO, se si assume che l’ossibutinina sia 
rilasciata con un meccanismo puramente erosivo. Il lag time relativamente 
lungo delle matrici di PEO 5000, rispetto a quello delle matrici di PEO 2000 e 
PEO 900, riportati in Tabella II.2.2 ed in Fig. II.2.4, può essere spiegato 
dall’elevato grado di rigonfiamento del PEO 5000 necessario per ottenere il 
disintreccio delle lunghe catene del polimero. 
Chiaramente, dei polimeri testati il PEO 5000 era quello più 
promettente per un rilascio esteso di ossibutinina nel tratto intestinale purché 
le matrici vengano protette con un rivestimento gastroresistente. Per 
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dimostrare la necessità di questo rivestimento, matrici di PEO 5000 
(composizione riportata in Tabella II.2.1) sono state rivestite con un film di 
EUD L, ed il rilascio dalle matrici rivestite è stato confrontato con quelle non 
rivestite. I dati in Fig. II.2.5 mostrano, infatti, il veloce rilascio dalle matrici non 
rivestite in SGF (acido) dove l’ossibutinina è in forma completamente 
solubile, e quindi, rapidamente rilasciata sia per diffusione che per erosione 
(Di Colo e Zambito., 2002). Il rilascio da matrici rivestite è invece impedito in 
SGF ed inizia in SJF. La velocità di rilascio in SJF e in SLIE è molto più 
bassa rispetto a quella in SGF. Visto che le catene del PEO non hanno 
gruppi funzionali pH-sensibili, questo può essere spiegato con la conversione 
dell’ossibutinina cloridrato in base libera causata dai sali del  tampone neutro 
che penetrano dai fluidi intestinali simulati all’interno dell’idrogel. Essendo 
l’ossibutinina base libera quasi insolubile, non può essere rilasciata per 
diffusione, come spiegato nella precedente discussione. Dalla letteratura e 
dai nostri dati è dimostrato quindi che il rilascio da matrici di PEO, in fluidi 
intestinali simulati, avviene per erosione delle matrici. In linea di principio la 
velocità di conversione acido-base potrebbe dipendere dalla molarità del 
SJF. In pratica però questa dipendenza è risultata essere debole, per le 
matrici rivestite, infatti, non si notava  una differenza sostanziale quando la 
molarità del SJF diminuiva da 0.13 M a 0.026 M (dati non riportati). Visto che 
il processo di rilascio è determinato dalla dissoluzione del polimero, 
l’idrodinamica dell’ambiente circostante le matrici potrebbe giocare un ruolo 
rilevante sul profilo di rilascio (Apicella et al., 1993, Narasimhan e Peppas, 
1997). Questo è confermato dalla comparazione, riportata in Fig.II.2.6, tra i 
dati di rilascio ottenuti con matrici di PEO 5000 (per la composizione vedere 
la Tabella II.2.1) usando 2 diverse velocità di agitazione del mezzo di 
dissoluzione. Negli esperimenti di rilascio effettuati non abbiamo tentato di 
simulare l’idronamica presente in vivo, quindi non ci aspettiamo che i dati di 
rilascio ottenuti possano predire precisamente la velocità di rilascio in vivo.  
Tuttavia si deve considerare che, per la somministrazione di una certa 
dose, il modello di rilascio “erosion-controlled” consente una agevole 
modulazione della velocità e della durata del rilascio tramite il peso 
molecolare del polimero e il rapporto superficie-volume e/o diametro-
spessore della compressa. Quindi, la prestazione in vivo del sistema può 
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Malgrado i vantaggi offerti dalla comune teconolgia della 
compressione, non è mai stato studiato a fondo l’impiego di matrici per il 
rilascio esteso di ossibutinina nel tratto GI. 
I risultati di questo studio hanno mostrato che il rilascio di questo 
farmaco nell’intestino non può essere realizzato per diffusione dalle  matrici a 
causa del pH neutro dei fluidi intestinali che penetrano nei pori delle matrici 
convertendo il farmaco dalla forma cloridrato a quella di base libera, 
praticamente insolubile, che interrompe il rilascio. Per il rilascio di 
ossibutinina sono state testate matrici erodibili, che in fluidi intestinali 
simulati, per la graduale dissoluzione di EUD L, rilasciavano il farmaco. Le 
matrici formulate con il 55% p/p di EUD L venivano erose e rilasciavano il 
farmaco troppo lentamente per ottenere una singola somministrazione 
giornaliera,mentre quelle contenenti il 60% p/p, di EUD L mostravano una 
erosione, e quindi un rilascio, irregolare. Matrici a base di PEO 5000, un 
idrogel erodibile, rivestite con EUD L si sono, invece, rivelate sistemi 
promettenti per un rilascio esteso di ossibutinina all’intestino, controllato 
dall’erosione. Sebbene il rivestimento di EUD L possa rappresentare una 
complicazione del processo di produzione, si può affermare che la tecnologia 
di rivestimento a film è ad oggi largamente conosciuta e disponibile. Non 
supponiamo che i dati di rilascio in vitro ottenuti da matrici di PEO 5000 qui 
riportati possano riprodurre precisamente il comportamento delle matrici in 
vivo. Nonostante ciò è da considerare che, per il rilascio di una certa dose, il 
modello di rilascio controllato dall’erosione è modulato, nella quantità e nel 
tempo, dal peso molecolare del polimero, dalla forma e/o dal rapporto 
superficie/volume della matrice. Le prestazioni di sistemi di PEO in vivo 
potrebbero, quindi,essere facilmente ottimizzate per ottenere una liberazione 




II.3 UN NUOVO IDROGEL PER IL RILASCIO 





La realizzazione di un rilascio esteso e, allo stesso tempo, completo di 
un farmaco idrofobico nel tratto GI potrebbe essere problematica. In generale 
il rilascio prolungato di questi tipi di farmaci scarsamente solubili non è 
difficoltoso, ma può essere un problema realizzare un rilascio completo 
durante il tempo di transito del sistema di rilascio attraverso il tratto GI. Vari 
ricercatori hanno affrontato il problema di un rilascio incompleto da 
formulazioni a rilascio sostenuto dovuto alla bassa solubiltà del farmaco. In 
casi di particolari di famaci basi deboli, che si deprotonano nei fluidi 
intestinali, trasformandosi nella forma non ionizzata poco solubile, sono stati 
incorporati acidi deboli a basso peso molecolare, come ad esempio acido 
citrico, succinico e adipico, con l’obiettivo di mantenere il pH del 
microambiente delle matrci sotto al valore di deprotonazione (Thoma et al., 
1990; Gabr, 1992; Streubel et al., 2000). Tuttavia, l’azione di modulazione 
del pH di questi acidi è di breve durata visto che vengono liberati dalla 
matrice in un tempo relativamente basso dovuto al loro coefficiente di 
diffusione relativamente alto. Per sopperire a questa limitazione, altri autori 
hanno inserito polimeri acidi insolubili in acqua come l’Eudragit® L100-55 
(Akiyama et al., 1994; Tatavarti et al. 2004). Questo polimero è capace di 
prevenire l’aumento del pH del microambiente della matrice nei fluidi 
intestinali e inoltre ha un lungo tempo di residenza all’interno della matrice e 
la modulazione del pH ha un effetto molto più lungo rispetto a quella degli 
acidi deboli a basso peso molecolare. Tuttavia l’effetto termina se e quando i 
gruppi carbossilici del polimero vengono completamente neutralizzati 
dall’azione tamponante dei fluidi intestinali. Un altro approccio per 
promuovere il rilascio di farmaci poco solubili incrementando la solubilità del 
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farmaco è quello della complessazione del farmaco (Adeyeye and Price, 
1994; Okimoto et al., 1998; Rao et al., 2001; Smith et al., 2005) in particolare 
con sulfobutiletere-beta-ciclodestrine (Okimoto et al., 1998; Rao et al., 2001; 
Smith et al., 2005). L’incremento della solubilità del farmaco non è però 
l’unica via per rimediare al problema di un rilascio incompleto di un farmaco 
poco solubile. Come riportato nella precedente sezione,, per ottenere un 
rilascio esteso e completo di ossibutinina, farmaco virtualmente insolubile, 
nel tratto GI sono state utilizzate matrici erodibili a base di PEO. Il rilascio era 
esclusivamente controllato dall’erosione superficiale della matrice che poteva 
essere modulato attraverso il peso molecolare del polimero per ottenere un 
adeguato profilo di rilascio. Il presente lavoro consiste in un approccio al 
problema alternativo a quelli sopra illustrati. In linea di principio il rilascio di 
un farmaco poco solubile, disperso in un idrogel insolubile ad alto grado di 
rigonfiamento, potrebbe essere prolungato in virtù della bassa solubilità del 
farmaco, e completo, grazie all’elevata superficie di dissoluzione e alla 
relativamente elevata diffusività del farmaco nell’acqua libera dell’idrogel.  
L’approccio al problema mediante idrogel implica affrontare i seguenti 
problemi: 
I - Una dose controllata di farmaco deve poter essere caricata 
nell’idrogel. Il metodo applicato a questo proposito consisteva nel disperdere 
frazioni controllate di farmaco in una soluzione acquosa del polimero il quale 
veniva successivamente reticolato. Una reticolazione chimica, con 
formazione di legami covalenti, potrebbe portare al rischio di coinvolgimento 
dei gruppi funzionali del farmaco con conseguente legame irreversibile di 
questo nel reticolo polimerico. Una reticolazione fisica attraverso la 
formazione di regioni cristalline nel polimero o per intreccio delle catene del 
polimero stesso potrebbe aggirare questo rischio senza dover ricorrere ad 
iniziatori e catalizzatori. 
II - Il sistema di rilascio deve avere dimensioni e forma adatte per la 
somministrazione orale. 
III - Deve essere possibile la modulazione dei fattori che controllano il 
rilascio, in modo da rendere fattibile la modulazione della velocità e la durata 
del rilascio del farmaco. 
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In questo studio sono stati affrontati i punti sopra riportati per 
preparare e valutare sistemi a rilascio controllato basati su un nuovo idrogel 
con l’intento di ottenere un rilascio esteso e completo del prednisolone 
(PDS), avente bassa solubilità (0.32 mg/ml, come riportato da  Di Colo et al. 
(1986)), nel tratto GI. Un idrogel ad alto grado di rigonfiamento e ad alta 
velocità di rigonfiamento è stato ottenuto mediante trattamento termico 
dell’N-carbossimetilchitosano e la natura della reticolazione di questo 
polimero è stata studiata mediante studi di rigonfiamento, alcalimetria, 
spettroscopia IR, DSC e tecnica NMR 1H e 13C allo stato solido a bassa ed 
ad alta risoluzione. 
 




Durante lo studio sono stati utilizzati i seguenti materiali: prednisolone 
(PDS), chitosano (CH) (minimo 85% di deacetilazione), sodio boroidruro, 
acido glicolico ed etilcellulosa (tutti della Sigma). La viscosità media, il peso 
molecolare, il grado di deacetilazione ed il contenuto d’acqua nel CH 
commerciale sono stati determinati come descritto in un lavoro riportato in 
letteratura (Di Colo et al., 2004 dove i valori erano rispettivamente 700 kDa, 
90% e 12.3 %). 
 
II.3.2.2 PREPARAZIONE DELL’IDROGEL DI N-
CARBOSSIMETILCHITOSANO[ (CMC)] 
 
 Il metodo di sintesi dell’N-carbossimetilchitosano (CMC) è stato 
ricavato dalla letteratura (Muzzarelli et al., 1982; Thanou et al., 2001) e 
modificato (Di Colo et al., 2004). Il CMC è stato caratterizzato mediante 
spettroscopia IR e alcalimetria (Di Colo et al., 2004) che hanno mostrato la 
presenza di 0.84 gruppi  N-carbossimetilici per unità di ripetizione. Il CMC è 
solubile a valori di pH inferiori o superiori al suo punto isoelettrico (pH 5-6). Il 
CMC veniva trasformato in un idrogel mediante il seguente procedimento: un 
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film di CMC sale sodico era ottenuto per casting di una soluzione acquosa di 
CMC a pH 10; il film era quindi immerso in tampone fosfato a pH 5.2 per 10 
minuti in modo da far raggiungere al polimero il suo punto isolelettrico; il film 
era lasciato seccare e quindi mantenuto a 80°C per 24 ore. Dopo questo 
trattamento il film di CMC (14 mg/cm2) non era solubile, ma piuttosto poteva 
rigonfiare sia in soluzioni tamponate acide che basiche. Il film trattato era poi 
conservato sotto cloruro di calcio e usato per gli studi di rigonfiamento, 
alcalimetria e DSC. Per lo spettro IR (spettrofotometro Mattson 3000 FTIR), 
sono stati preparati 2 film, uno trattato ed uno non trattato (di circa 3.5 
mg/cm2). 
 
II.3.2.3 DETERMINAZIONE DELLA CINETICA DI RIGONFIAMENTO 
DELL’IDROGEL 
 
La cinetica di rigonfiamento del film di idrogel di CMC è stata misurata 
in fluido gastrico simulato (Simulated Gastric Fluid, SGF), in fluido digiunale 
simulato (Simulated Jejunal Fluid, SJF) o in fluido simulante le condizioni 
dell’intestino distale (Simulated Large Intestine Environment, SLIE). Al tempo 
zero un pezzo di fim pesato (sensibilità, 10-5 g) veniva immerso 
nell’appropriato mezzo a 37°C. A determinati intervalli il film era prelevato, 
rapidamente asciugato e pesato e quindi di nuovo immerso nel mezzo. Il 
grado di rigonfiamento (rapporto tra il peso dell’idrogel rigonfiato e il peso del 
film secco) veniva riportato in grafico rispetto al tempo. SGF consisteva in 
acido cloridrico 0.04 M pH 1.2 reso isotonico con cloruro di sodio; SJF era 
tampone fosfato pH 6.6, 0.13 M, reso isotonico con cloruro di sodio; SLIE era 




Le curve alcalimetriche per il CMC prima e dopo il trattamento termico 
sono state costruite usando una procedua riportata in letteratura (Di Colo et 
al., 2004). Prima dell’analisi entrambi i campioni sono stati lasciati ad 
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equilibrare in atmosfera secca (cloruro di calcio).I campioni sono poi stati 
immersi in acqua pre-bollita, ed il pH è stato portato a 2 con acido cloridrico 
ed è stato poi aggiunto idrossido di sodio sotto azoto.Con il film di idrogel era 
necessario un tempo relativamente lungo tra le successive aggiunte di 
idrossido di sodio per ottenere un valore di pH stabile.                            
 
II.3.2.5 CALORIMETRIA DIFFERENZIALE A SCANSIONE (DSC) 
 
Si è usato un calorimetro differenziale a scansione Pyris DSC6 (Perkin 
Elmer) connesso ad un refrigerante a circolazione MC480 (FTS, Stone 
Ridge, NY,USA). Sono stati analizzati campioni di film trattato e non trattato 
di 8-10 mg contenuti in crogioli d alluminio, nell’intervallo di temperatura –35-
100 °C, ad una velocità di riscaldamento di 10K/min. 
 
II.3.2.6 NMR ALLO STATO SOLIDO 
Sono state effettuate analisi 1H NMR  allo stato solido a bassa 
risoluzione sul CMC prima e dopo il trattamento termico, alla frequenza di 
Lamor di 25 MHz, usando uno spettrometro a  singolo canale Varian XL-100 
interfacciato con un sistema di acquisizione DS-NMR Stelar euipaggiato con 
una testa di misura di 5 mm. Tutti gli esperimenti di FID (Free Induction 
Decay) venivano effettuati sotto condizioni on-resonance usando una 
sequenza.solid echo pulse per evitare l’effetto tempo morto. La 90° pulse 
length e l’echo delay erano 2.8 e 12 µs, rispettivamente. 
Gli esperimenti 13C NMR allo stato solido in alta risoluzione furono 
effettuati con uno spettrometro Varian Infinity Plus 400 a doppio canale, 
operante alle frequenze 1H e 13C di 399.89 e 100.56 MHz, rispettivamente. 
Lo spettrometro era equipaggiato con una sonda CP-MAS per rotori con 
diametro esterno di 7.5 mm. Il 90° pulse sia per 13C che per 1H era 4.1 µs. Gli 
spettri del carbonio furono acquisiti sotto condizioni di MAS (Magic Angle 
Spinning) e high-power decoupling, usando la pulse sequence CP (Cross 
Polarization) e una spinning rate di 4 kHz: per entrambi i campioni il tempo di 
contatto ottimizzato e il relaxation delay erano 0.5 ms e 5 s, rispettivamente. I 
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campioni di CMC usati per gli studi furono ottenuti con il seguente 
procedimento: 
Il polimero fu portato al suo pH isoelettrico (5.2) per acidificazione di 
una sua soluzione a pH 9. La sospensione lattiginosa risultante fu 
centrifugata a 5000 gpm per dare un sedimento compatto che fu seccato con 
flusso di aria a temperatura ambiente e quindi suddiviso in piccoli granuli 
(campione non trattato). Una porzione di granuli fu tenuta a 80 °C per 24 ore 
per convertire il polimero nell’idrogel (campione trattato) 
 
II.3.2.7 PREPARAZIONE DEI SISTEMI DI RILASCIO 
 
Ogni sistema di rilascio è stato preparato rivestendo un supporto 
inerte di etilcellulosa con uno strato di una dispersione di PDS in CMC. Il 
supporto era costituito da una compressa di 50 mg (diametro, 6 mm; 
spessore, 1.6 mm), ottenuta per compressione (forza di 9800 N) di 
etilcellulosa commerciale con una pressa idraulica Perkin-Elmer. Il supporto 
era poi immerso in una soluzione 1% p/v di CMC a pH 10, contenente PDS 
commerciale in sospensione (dimensioni delle particelle, 10-50 µm, 
determinato mediante microscopio ottico; rapporto farmaco-polimero, 1:5 o 
2:5) quindi il rivestimento era asciugato sotto corrente d’aria a temperatura 
ambiente. Questo procedimento era ripetuto fino a che il rivestimento non 
aveva raggiunto la massa prestabilita. Il sistema era poi immerso in tampone 
fosfato pH 5.2, 0.13 M per 10 minuti per portare il il CMC al suo punto 
isolelettrico e quindi il CMC era reticolato mediante il trattamento termico 
descritto in II.3.2.2. 
 
II.3.2.8 ESPERIMENTI DI RILASCIO 
 
Un metodo già descritto in II.2.2.3 è stato usato per valutare la cinetica 
di rilascio del farmaco. Il metodo è una modifica del metodo USP del cestello 
rotante, progettato per realizzare un accurato controllo dell’idrodinamica 
del’ambiente circostante le matrici. Il volume del mezzo di dissoluzione era di 
100 ml e la temperatura era mantenuta a 37±0.1 °C, con una velocità di 
rotazione di 60 gpm o, in un caso, di 150 gpm, ed il volume dei campioni era 
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di 10 ml. Le condizioni di sink erano mantenute durante tutto l’esperimento di 
rilascio. Le matrici erano eluite con fluidi GI simulati, cioè, SGF, SJF e SLIE 
usati in sequenza. SGF e SJF erano usate per 2 ore ciascuno,SLIE fino alla 
fine dell’esperimento. I campioni prelevati dalla fase ricevente erano 
analizzati spettrofotometricamente per il farmaco a 247 nm. L’analisi del 
bianco mostrava l’assenza di interferenze. 
 
II.3.2.9 ANALISI STATISTICA 
 
Le differenze tra 2 valori della frazione di rilascio cumulativa al tempo t 
veniva considerata significativa, sulla base del test del t di Student, con 
p<0.05. La cinetica di rilascio determinata sperimentalmente era analizzata 
mediante regressione nonlineare, usando il software GraphPad Prism. I 
relativi parametri venivano comparati sulla base del rispettivo Intervallo 
Fiduciale (95%). 
 
II.3.3 RISULTATI E DISCUSSIONE 
 
II.3.3.1 PREPARAZIONE DEI SISTEMI DI RILASCIO 
 
L’etilcellulosa commerciale si presenta in granuli ed è facilmente 
compattabile. La dispersione di PDS in una soluzione all’1% di CMC era 
stabile e non era necessario agitare per prevenire la sedimentazione grazie 
alla viscosità sufficientemente alta. La tecnica di  rivestimento era fattibile per 
piccole quantità tuttavia potrebbe essere applicabile anche un processo di 
rivestimento industriale automatizzato. 
 
II.3.3.2  CARATTERIZZAZIONE DELL’IDROGEL 
 
II.3.3.2.1 STUDI DI RIGONFIAMENTO, IR, ALCALIMETRIA E DSC 
 
In Fig II.3.1 è mostrato il grafico del grado di rigonfiamento rispetto al 
tempo dell’idrogel di CMC a pH 1.2, pH 6.8, e pH 7.4. A pH 1.2 dove i gruppi 
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amminici del CMC sono ionizzati, il rigonfiamento era veloce, ma dopo 24 ore 
il polimero diveniva appiccicoso e il peso dell’idrogel rigonfiato non poteva 
più essere misurato. A pH 6.8, dove i carbossili sono parzialmente ionizzati, il 
grado di rigonfiamento passava attraverso un massimo, tendendo poi a 
diminuire prima che il polimero divenisse appiccicoso e che quindi non 
potese più essere pesato. A pH 7.4, dove il grado di ionizzazione dei 
carbossili è più elevato rispetto al pH 6.8, il rigonfiamento era più veloce ma 
non passava attraverso un massimo prima di raggiungere il punto di 
interruzione causato dall’appicicosità del polimero. Il comportamento del 
campione di polimero a pH 7.4 è stato osservato anche dopo l’interruzione 
delle prove di rigofiamento: dopo circa 2 settimane il polimero si dissolse, 
indicando che la reticolazione tra le catene del polimero era rotta. Questo 
suggeriva che queste reticolazioni erano di tipo fisico reversibile. Nonostante 
ciò, l’idrogel promette di resistere in vivo per l’intera durata del transito 
attraverso il tratto GI. L’elevato e veloce rigonfiamento che appare in Fig. 
II.3.1 è in accordo con le proprietà di rigonfiamento richieste per i sistemi di 
rilascio per PDS. Lo spettro IR di un flim di CMC a pH isoelettrico (5.2) 
rimane immutato dopo il trattamento termico, come mostrato in Fig. II.3.2.  
Questo suggerisce che non si ha formazione di reticolazioni chimiche 
tra i gruppi funzionali del CMC durante il trattamento termico. Neanche la 
curva alcalimetrica (non riportata), ottenuta con il metodo descritto in II.3.2.4, 
veniva alterata da questo trattamento, indicando che il numero di carbossili 
per unità di massa di polimero rimaneva immutato (0.84 gruppi per unità di 
ripetizione come riportato in  un precedente lavoro (Di Colo et al., 2004)). 
Non è stata evidenziata nessuna transizione nel range di temperatura 
compreso tra –35 e 100 °C, come mostrato dai termogrammi DSC sia del 
CMC trattato che di quello non trattato, non si formano quindi zone cristalline 
nel polimero indotte dal trattamento termico. 
 
III.3.2.2  NMR ALLO STATO SOLIDO 
 
Lo spettro 13C CP-MAS del CMC trattato e non trattato è mostrato in 
Fig.3. La bassa risoluzione dello spettro osservabile in figura non potè essere 
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migliorata variando la spinning rate e la decoupling field strength. Questo 
indica che la scarsa risoluzione è dovuta a un comportamento intrinseco dei 
campioni, cioè, entrambi i CMC, trattato e non trattato, sono amorfi e i picchi 
estremamente larghi sono dovuti alla larga distribuzione dei chemical shifts 
isotropici che si ha nei sistemi disordinati. In particolare, il carbonio C(1) dà 
un segnale molto largo e asimmetrico, attribuibile alla presenza di differenti 
situazioni conformazionali (effetto γ-gauche) (Gast et al., 1980), simile a 
quello già osservato per chitosani con bassi gradi di cross-linking chimico 
(Capitani et al., 2001). Invece i chitosani in varie forme cristalline sono 
caratterizzati da spettri peculiari, che mostrano sia valori diversi di chemical 
shift sia picchi più netti (Saito et al., 1987). Così, il trattamento termico del 
CMC non ha prodotto alcuna apprezzabile cristallinità del polimero. Non si 
osserva alcuna differenza negli spettri in Fig. II.3.3 dei due campioni, il che 
conferma l’assenza di modificazioni chimiche significative causate dal 
trattamento. 
Gli esperimenti di 13C CP dynamics (spettri CP registrati a differenti 
tempi di contatto) monitorizzano la velocità di trasferimento di 
magnetizzazione tra nuclei 1H e 13C dipolarmente accoppiati. Tale velocità è 
sensibile alla forza dell’accoppiamento dipolare, che a sua volta dipende 
fortemente dalla dinamica molecolare del sistema. I valori dei tempi di 
contatto corrispondenti all’intensità massima nello spettro 13C, risultanti da 
questi esperimenti, erano 0.5 ms per il campione di CMC non trattato e 0.4 
ms per quello trattato. Entrambi i valori sono tipici di fasi molto rigide, ma il 
valore più basso per il campione trattato suggerisce un aumento della rigidità 
conseguente al trattamento termico. Per ottenere un’informazione più 
dettagliata e quantitativa sulla dinamica molecolare di questi sistemi, 
strettamente correlata con il loro grado di reticolazione, è stata effettuata 
un’analisi di 1H Free Induction Decay (FID) a temperatura ambiente sul 
campione trattato e su quello non trattato. Generalmente, il segnale intensità 
vs. tempo prodotto in un campione solido dall’eccitazione on resonance dei 
nuclei 1H può essere riprodotto tramite una combinazione lineare di differenti 
funzioni analitiche per mezzo di un adatto procedimento di fitting nonlineare 
(Hansen et al., 1998). Ciascuna funzione corrisponde a un diverso dominio 
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dinamico del campione. I parametri best-fitting della funzione (ad es., i tempi 
di spin-spin relaxation, T2) sono correlati con il comportamento dinamico del 
dominio, mentre il peso percentuale della funzione è proporzionale al numero 
di protoni presenti nel dominio. Sia nel caso del campione di CMC trattato 
che in quello del campione non trattato il FID era ben riprodotto da una 
combinazione lineare delle seguenti due funzioni, una Gaussiana e 
un’esponenziale, usualmente associate a protoni in contesti molto rigidi e 







−− +=    (II.3.1) 
Nell’Eq. II.3.1, we e wg sono i pesi percentuali dell’esponenziale e della 
Gaussiana, rispettivamente, mentre T2e T2g sono i rispettivi tempi di spin-spin 
relaxation. I valori di T2 sono correlati semplicemente al comportamento 
dinamico, in quanto aumentano monotonicamente con l’attivazione dei moti 
molecolari o con l’aumento delle loro frequenze caratteristiche. I risultati 
dell’analisi di FID del CMC trattato e di quello non trattato sono confrontati in 
Tab. II.3.1. Come si può vedere, il campione trattato è caratterizzato da un 
peso percentuale più alto della funzione Gaussiana e da più bassi valori di T2 
per entrambe le funzioni. Ciò significa che il trattamento termico risultò in un 
aumento della frazione più rigida del campione e della rigidità sia del dominio 
polimerico descritto dalla Gaussiana che di quello descritto dall’esponenziale.  
Complessivamente, l’analisi di FID indica che il trattamento termico ha 
causato un marcato irrigidimento del polimero. Questi risultati, in accordo con 
quelli dell’NMR allo stato solido in alta risoluzione, concorrono con i risultati 
degli studi di rigonfiamento, di IR, di alcalimetria e di DSC nel dare sostanza 
all’ipotesi che la reticolazione del CMC è di natura fisica e consiste nello 
sviluppo di intrecci tra le catene polimeriche. Questi erano probabilmente 
promossi dall’aumento della mobilità delle catene a 80 °C e da interazioni 




III.3.3. STUDI DI RILASCIO 
  
La Fig.4  mostra l’effetto della massa dello strato di idrogel che ricopre 
il supporto inerte sul rilascio di PDN, con un rapporto farmaco-polimero 1:5 in 
peso. Per il calcolo della frazione di dose rilascita, la massa di farmaco persa 
quando il sistema era immerso in tampone a pH 5.2 per portare il CMC al 
suo punto isoelettrico era presa in considerazione. In ogni caso questa era 
sempre inferiore al 10% della dose nominale. Evidentemente, il rilascio dalle 
matrici meno rivestite dall’idrogel (7 mg/cm2) non era riproducibile. Infatti si 
osservava un distacco dell’idrogel rigonfiato dal supporto di etilcellulosa 
durante il corso della prova di rilascio con questo tipo di sistema. Con matrici 
rivestite con uno spessore più pesante non si osservava, invece, il distacco 
ed i dati risultavano essere riproducibili. Come risulta dalla comparazione dei 
dati in Fig. II.3.1 e II.3.4, il rigonfiamento del CMC reticolato in SGF era 
rapido rispetto al rilascio di PDN.  E’ escluso, dunque, che il rigonfiamento 
del polimero possa controllare la velocità di rilascio. Più probabilmente il 
rilascio era controllato dalla dissoluzione e/o dalla diffusione del PDS 
nell’idrogel rigonfiato. I dati di rilascio sono stati analizzati, fino a circa il 50% 
del rilascio, utilizzando la seguente equazione, meglio conosciuta come 
equazione di Peppas (Ritger e Peppas, 1987) 
 
                                       nKtF =      (II.3.2) 
dove 
F  è la frazione di dose rilasciata al tempo t, K è un parameto di 
velocità, e l’esponente del tempo, n, misura la curvatura del profilo di rilascio 
e , quindi, è correlato con il meccanismo di rilascio. L’ Eq. II.3.2 è applicabile 
fino a frazioni di rilascio del 60%. Per una geometria planare, come nel caso 
del nostro strato di idrogel, un valore di n di 0.5 corrisponde ad un controllo 
puramente difusivo del rilascio (Ritger and Peppas, 1987). Per valutare il 
valore di n per il rilascio unicamente controllato dalla dissoluzione del 
farmaco, nell’ipotetico caso che l’idrogel possa essere considerato come un 
sink, è stato fatto riferimento alla seguente “legge della radice cubica” 
assumendo che la velocità di dissoluzione fosse proporzionale all’area 
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superficiale di particelle sferiche (Wang and Flanagan, 1999; Hixon and 
Crowell, 1931): 
 




0 =−                       (II.3.3) 
 
dove: 
W0 è la massa iniziale di farmaco, W è la massa del farmaco ancora 
indissolta al tempo t, e Kdiss è la costante di dissoluzione. 
L’Eq. II.3.3 può essere trasformata nella seguente espressione della 
frazione dissolta , F, in funzione del tempo: 
 
                          ( )3disstK11F −−=    (II.3.4) 
 
L’Eq. II.3.4 è stata usata per creare dati ipotetici di dissoluzione delle 
particelle fino al 50% di dissoluzione. E’ stato fatto il fitting dell’Eq.II.3.1 a 
questi dati per ricavare il relativo valore di n. Poiché il meccanismo di 
dissoluzione, e quindi il valore di n, è indipendente dal valore della Kdiss, a 
quest’utlimo è stato assegnato il valore arbitrario di 0.0515 unità del 
reciproco del tempo. Il tempo del 50% di dissoluzione è stato, perciò 
calcolato dall’Eq. II.3.4 in 4 unità di tempo. Da questo valore sono stati 
calcolati dall’Eq. II.3.4 8 punti ipotetici F vs. t distanziati di un intervallo di 0.5 
unità di tempo. Dal fitting dell’ Eq.II.3.2 a questi dati si ottiene 0.88 
(r2=0.9995) come valore di n per un ipotetico rilascio dall’idrogel controllato 
esclusivamente dalla dissoluzione. 
I parametri ottenuti dal fitting dell’equazione Eq.II.3.2 ai dati reali sono 
riportati in Tabella II.3.2. Dai dati appare che il valore di più basso di  n in 
tabella è maggiore di 0.5, mentre il valore più alto è minore di 0.88. Questo 
dimostra che in ogni caso il rilascio è sempre controllato sia dalla 
dissoluzione del farmaco sia dalla sua diffusione nell’idrogel rigonfiato. 
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Dai limiti fiduciali (95%) dei parametri appare che i valori del 
parametro di velocità, K, per il rivestimento di  10 mg/cm2 e per quello di 14 
mg/cm2, con un rapporto farmaco-polimero 1:5 in peso, non sono 
significatvamente diversi. Invece, il parametro n è significativamente più alto 
per lo strato più sottile di idrogel. Per spiegare questa differenza deve essere 
considerato che il processo di rilascio è composto da due passaggi in serie: il 
primo è la diffusione del farmaco nell’idrogel verso la fase ricevente, il 
secondo è la dissoluzione delle particelle di farmaco per compensare il 
farmaco diffuso. Nei tempi iniziali il cammino diffusivo è breve, la diffusione è 
relativamente rapida, e la velocità di dissoluzione delle particelle adiacenti 
alla superficie di rilascio è insufficiente a compensare il farmaco diffuso. 
Iniziano quindi a disciogliersi anche le particelle degli strati più interni (fase I).  
In questa fase il processo è controllato sia dalla dissoluzione che dalla 
diffusione. Successivamente si forma un fronte del solido che arretra, il 
cammino diffusivo inizia ad essere più lungo rispetto alla distanza tra le 
particelle, la diffusione rallenta e la velocità di dissoluzione delle particelle del 
fronte del solido diviene sufficiente a compensare la massa di farmaco 
diffusa via. In questa fase la dissoluzione avviene solo sul fronte del solido 
ed il processo è controllato dalla diffusione che è lo stadio più lento (fase II) 
(Higuchi, 1961).  Questi concetti sono schematicamente rappresentati in Fig. 
II.3.5. Queste ipotesi sono supportate dal più alto valore di n per gli strati di 
idrogel di 10 mg/cm2 rispetto a quelli di 14 mg/cm2, che appare in Tabella 
II.3.2. Dai dati di rilascio analizzati fino a circa il 50%, risulta che la massa 
rilasciata dallo strato di idrogel di 10 mg/cm2 è relativamente piccola e quindi, 
il rilascio potrebbe essere insufficiente per raggiungere le condizioni di fase 
II. Invece la massa rilasciata dallo strato di idrogel di 14 mg/cm2 fino al 50% 
di rilascio potrebbe essere sufficiente per raggiungere la fase II. Nella fase 
iniziale il meccanismo di rilascio era quindi lo stesso, indipendentemente 
dallo spessore del rivestimento, come è confermato anche graficando i dati in 
Fig. II.3.4 come massa di farmaco rilasciata rispetto al tempo, fino a un 
tempo corrispondente al 50% di rilascio per lo strato di 10 mg/ cm2. Come si 
può vedere in Fig. II.3.6 i dati per i diversi strati di idrogel sono praticamente 
sovrapponibili. In accordo con questo meccanismo il rivestimento più sottile 
potrebbe meglio garantire un rilascio completo. Il rivestimento dovrebbe 
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comunque contenere e rilasciare una dose terapeutica. La dose potrebbe 
essere aumentata senza aumentare lo spessore del rivestimento 
aumentando il rapporto farmaco-polmero. L’effetto dell’incremento di tale 
rapporto mantendo la massa del rivestimento a 10 mg/cm2 è mostrato in Fig. 
II.3.7 ed in Tabella II.3.2. Il parametro n rimane praticamente inalterato (circa 
0.8) visto che sia il meccanismo di rilascio sia lo spessore dell’idrogel sono 
gli stessi. Cambia invece il parametro K, che è più basso tanto più alta è la 
concentrazione di farmaco. In ogni caso la frazione di farmaco rilasciata 
nell’arco di 8 ore rimaneva soddisfacente (circa 80%). C’è da notare inoltre 
che la dose potrebbe essere incrementata senza cambiare i parametri del 
rilascio, K and n,  e neppure la durata del rilascio stesso, semplicemente 
rivestendo un supporto di superficie maggiore con uno strato di idrogel 
avente la stessa massa per unità di superficie. Per quanto riguarda il 
comportamento del sistema allo studio è importante considerare 
l’idrodinamica dell’ambiente circostante poiché questa potrebbe influenzare 
lo spessore dello strato fluido stazionario adiacente alla superficie dell’idrogel 
che, a sua volta, potrebbe condizionare il rilascio (Flynn et al., 1974). Visto 
che il nostro sistema sperimentale in vitro non poteva simulare efficacemente 
l’idrodinamica presente in vivo, è stato studiato l’effetto di un marcato 
aumento della velocità di agitazione da 60 a 150 gpm. Come appare in Fig. 
II.3.8 l’effetto di questa accelerazione si esplicava essenzialmente durante la 
prima ora del rilascio, di conseguenza si otteneva un incremento della 
curvatura del profilo di rilascio (n diminuiva da 0.78 a 0.59). Questo effetto 
può essere spiegato considerando che lo spessore dello strato di fluido 
stazionario è dello stesso ordine di grandezza della lunghezza del cammino 
diffusivo all’interno dell’idrogel solamente nella prima parte del processo di 









E’ stato preparato un nuovo idrogel, capace di raggiungere un elevato 
grado di rigonfiamento, sottoponendo CMC, nella sua forma solida anidra, ad 
un trattamento termico. Le prove di rigonfiamento e gli studi IR, l’alcalimetria, 
l’analisi DSC e NMR allo stato solido hanno mostrato che la formazione 
dell’idrogel avviene per lo sviluppo all’interno del polimero di intrecci tra le 
catene che costituiscono una reticolazione fisica. E’ stato preparato, 
rivestendo un supporto inerte con uno strato di idrogel contenente PDS in 
dispersione, un sistema a rilascio controllato potenzialmente in grado di 
assicurare un rilascio esteso e completo del poco solubile PDS durante il 
transito attraverso il tratto GI. Il rilascio di PDS in fluidi GI simulati può essere 
modulato mediante variazioni dello spessore dello strato e/o del rapporto in 
peso farmaco-polimero, in modo da ottenere il profilo di rilascio desiderato. Il 
rilascio è controllato, in una prima fase, dalla dissoluzione del farmaco e dalla 
sua diffusione nell’idrogel rigonfiato e, successivamente, solamente dalla 
diffusione. Il primo meccanismo si ha con spessori relativamente sottili di 
idrogel, mentre il secondo è predominante con spessori maggiori. Il profilo 
rilascio non è sensibile alle variazioni di pH delle regioni GI e poco 
influenzato dall’idrodinamica dell’ambiente circostante. Con particelle di PDS 
di 10-50 µm il sistema si è mostrato promettente per l’ottenimento di un 
rilascio sia esteso che completo. La dose di farmaco può essere modulata, 
senza cambiare le condizioni di rilascio, semplicemente variando la 
superficie del supporto inerte da rivestire con uno strato di idrogel di 
spessore costante. In alternativa una dose farmacologicamente attiva può 
essere ottenuta introducendo un numero adeguato di piccole matrici come 
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Tabella  II.1.1 
 
Parametri ottenuti dal fitting dell’Equazione (II.1.1) applicata ai dati di 




A ± SE a, h-n n ± SE a F0 ± SE r2 
30 12.84±0.96* 0.90±0.04* 6.28±0.90 0.9998 
40 13.87±1.62* 0.94±0.08* 8.79±1.34 0.9988 
50 24.44±3.82** 0.63±0.09** 3.06±3.41 0.9967 
60 27.42±6.07** 0.70±0.16** 5.35±5.41 0.9960 
a Nelle colonne dei valori di A e n, i valori marcati con * sono 
significativamente differenti da quelli marcati con ** (p < 0.05). In ogni 










Parametri ottenuti dal fitting dell’Equazione (II.1.1) applicata ai dati di 
rilascio di Fig. II.1.1, per le matrici di Tipo G. 
 
Dose, % p/p A ± SE a, h-n n ± SE a F0 ± SE r2 
40 9.07±0.79* 0.69±0.03* 8.26±0.87 0.9987 
50 10.51±0.77* 0.69±0.03* 7.68±0.79 0.9988 
60 16.73±1.90** 0.70±0.06* 6.52±1.77 0.9977 
70 31.95±2.06*** 0.53±0.03** -2.31±1.91 0.9997 
a Nelle colonne dei valori di A e n, i valori marcati con * sono 
significativamente differenti da quelli marcati con ** (p < 0.05). In ogni 
colonna, i valori marcati con lo stesso segno non sono significativamente 
differenti. 
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Fig. II.1.1 – Effetto della dose di farmaco sul rilascio di 5 FU da matrici di 



















Fig. II.1.2 – Grafico dei parametri A e n in Tabella 1 in funzione della dose. 
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Fig. II.1.3 – Effetto della dose di farmaco sul rilascio di 5-FU da matrice di 



















Fig. II.1.4 – Grafico dei parametri A e n in Tabella 2 in funzione della dose. 
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EUD 12%, CH-HCl 9%








Fig. II.1. 5 – Prove di protezione del rilascio di 5-FU in IE (ileal 
environment) da matrici rivestite (EUD, 12% p/p; CH-HCl, 9% o 14% p/p). 





















Fig.II.1.6 – Effetto di 1 h o 2 h di permanenza in IE (ileal environment) di 
matrici rivestite (EUD, 12% p/p; CH-HCl, 14% p/p) sul rilascio di 5-FU in 
DCE (descending colon environment), dopo 4 h in ACE (ascending colon 





















Fig.II.1.7 – Effetto della molarità di IE (ileal environment) e di DCE 
(descending colon environment) sul rilascio di 5-FU in DCE da matrici 
rivestite (EUD, 12% p/p; CH-HCl, 9% p/p), dopo 1 h in IE e 4 h in ACE 
(ascending colon environment). Ogni punto è rappresentato dalla media di 
3 valori ±DS. 
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Fig. II.1. 8 – Effetto del contenuto cecale del ratto sul rilascio in DCE 
(descending colon environment) di 5-FU da matrici rivestite (EUD, 12% p/p; 
CH-HCl, 9% p/p) dopo 1 h in IE (ileal environment) e 4 h in ACE (ascending 
colon environment), o in ACE/RCC (ACE contenente contenuto cecale di 




Composizione delle matrici (% p/p). 
 
Sigla Tipo Ossibutinina 
Cloridrato 






GPS85-O10 G 10 85 - 5 - - - 
GPS75-O20 G 20 75 - 5 - - - 
EUD L50 G 10 35 50 5 - - - 
EUD L55 G 10 30 55 5 - - - 
EUD L60 G 10 25 60 5 - - - 
PEO 900 P 10 - - - 90 - - 
PEO 2000 P 10 - - - - 90 - 
PEO 5000 P 10 - - - - - 90 
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Tabella II.2.2  
 Parametri della regressione lineare dei dati in Fig. II.2.4: K, pendenza 
(velocità di rilascio); L, intercetta sull’ascissa (lag time). 
 
Matrice K ± S.E., h-1 L, h r2 
PEO 900 21.66 ± 0.58 0,49 0,9951
PEO 2000 12.51 ± 0.16 0,33 0,9978
PEO 5000 6.690 ± 0.15 2.04 0,9947
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Fig. II.2.1 – Dati di rilascio in vitro di ossibutinina da matrici GPS85-O10 
(▲) e GPS75-O20 (■) (composizione riportata in Tabella  II.2.1), in fluidi GI 
simulati (SGF, simulated gastric fluid; SJF, simulated jejunal fluid; SLIE, 
simulated large intestine environment). Ogni punto è rappresentato dalla 
media di 3 valori ottenuti da tre diverse preparazioni ±DS. 
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Fig. II.2.2 – Dati di rilascio in vitro di ossibutinina da matrici EUD L50 (●) e 
EUD L55 (■) (composizione riportata in Tabella II.2.1), in fluidi intestinali 
simulati (SJF, simulated jejunal fluid; SLIE, simulated large intestine 
environment). Ogni punto è rappresentato dalla media di 3 valori ottenuti da 
tre differenti preparazioni di granuli. 
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Fig. II.2.3 – Dati di 4 prove di rilascio (■, prova 1; ▲, prova 2; ▼, prova 3; 
●, prova 4) con matrici del tipo EUD L 60 (composizione riportata in Tabella 
II.2.1), in fluidi intestinali simulati (SJF, simulated jejunal fluid; SLIE, 
simulated large intestine environment). Matrici preparate da differenti 
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Fig. II.2.4 – Dati di rilascio di ossibutinina in fluidi intestinali simulati (SJF, 
simulated jejunal fluid; SLIE, simulated large intestine environment) e 
rispettive linee di regressione per matrici a base di PEO 900 (■), PEO 2000 
(▼) o PEO 5000 (▲) (composizione riportata in Tabella II.2.1). Media di tre 
prove ± D.S.. 
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Fig. II.2.5 – Confronto tra dati di rilascio di ossibutinina in fluidi GI simulati 
(SGF, simulated gastric fluid; SJF, simulated jejunal fluid; SLIE, simulated 
large intestine environment) per matrici di PEO 5000 (●) (composizione 
riportata in Tabella II.2.1) e per le stesse matrici rivestite con un film di  
EUD L(■). Media di tre prove ± D.S.. 
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Fig. II.2.6 − Effetto della velocità di agitazione del mezzo di dissoluzione(?, 
120 gpm; ?, 300 gpm) sul rilascio in vitro di ossibutinina in fluidi intestinali 
simulati (SJF, simulated jejunal fluid; SLIE, simulated large intestine 
environment) da matrici di PEO 5000 (composizione riportata in Tabella 






Parametri ottenuti dal fitting dell’Eq.II.3.1 ai dati dell’analisi 1H FID dei 
campioni non trattati e trattati termicamente  
 
Esponenziale  Gaussiana 














Parametri ottenuti dal fitting dell’Eq.(II.3.1) ai dati di rilascio di PDS da 
strati di idrogel di CMC di diversa massa (LM) e diverso rapporto in peso 

































a Limiti Fiduciali 95% 
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Fig. II.3.1 - Profilo del grado di rigonfiamento (rapporto tra peso del CMC 
rigonfiato e peso iniziale del film secco) del film di idrogel di CMC (14 
mg/cm2) in SGF (simulated gastric fluid, pH 1.2), SJF (simulated jejunal 
fluid, pH 6.8) e SLIE (simulated large intestine environment, pH 7.4) rispetto 




Fig. II.3.2 – Spettro FTIR di un film di CMC al pH isolelettrico, prima (A) e 
dopo (B) il trattamento termico. 
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Fig. II.3.3 - Spettro 13C CP-MAS di CMC non trattato (sopra) e trattato 
termicamente (sotto) CMC. 
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Fig. II.3.4 - Effetto della massa dello strato di idrogel (farmaco-polimero 
rapporto in peso, 1:5) sul rilascio di PDS. I sistemi erano eluiti con SGF 
(simulated gastric fluid), SJF (simulated jejunal fluid) e SLIE (simulated 
large intestine environment). Ogni punto è rappresentato dalla media di 6 
valori ±D.S.. Sono riportate anche le linee di regressione. 
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Fase  ricevente 
/ ff
Fig. II.3.5 – Rappresentazione schematica del modello di rilascio. 
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Fig. II.3.6 - Dati della Fig. II.3.4 relativi a strati di idrogel di 10 e 14 mg/cm2 
riportati come quantità di farmaco rilasciata nel tempo. 
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Fig. II.3.7 - Effetto del rapporto in peso farmaco-polimero sul rilascio di PDS 
da strati di idrogel di 10 mg/cm2 CMC. I sistemi erano eluiti con   SGF 
(simulated gastric fluid), SJF (simulated jejunal fluid) e SLIE (simulated 
large intestine environment). Ogni punto è rappresentato dalla media di 6 
valori ±D.S.. Sono riportate anche le linee di regressione. 
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Fig. II.3.8 – Effetto della velocità di agitazione sul rilascio di PDS da strati di 
idrogel di CMC di 10 mg/cm2 (rapporto in peso farmaco-polimero, 1:5). I 
sistemi erano eluiti con SGF (simulated gastric fluid), SJF (simulated jejunal 
fluid) e SLIE (simulated large intestine environment). Ogni punto è 
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